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La quantification de la concentration de radiotraceur en imagerie par tomographie 
d'émission par positrons (TEP) est capitale, que ce soit au niveau clinique, mais 
majoritairement dans le domaine de la recherche, notamment pour l'analyse 
pharmacocinétique, appliquée chez l'humain et l'animal. Parmi les corrections 
importantes en imagerie TEP, l'effet de volume partiel (EVP) est l'un des plus complexes 
à corriger. Il dépend de divers phénomènes physiques liés aux performances de l'appareil, 
à la reconstruction de l'image ainsi qu'aux propriétés de l'objet mesuré. La correction 
pour l'EVP est cruciale afin de pallier la faible résolution spatiale de l'appareil TEP. Les 
conséquences principales de l'EVP sont une sous-estimation de la concentration d'un 
radiotraceur dans les objets de petite taille ainsi qu'une difficulté à cerner correctement 
les contours de l'objet observé. De nombreuses méthodes appliquées directement sur les 
images reconstruites sont proposées dans la littérature et sont utilisées dans certain cas, 
mais aucun consensus sur une méthode n'a encore été établi jusqu'à présent. 
Ce travail porte sur la compréhension de la problématique de l'EVP par différents 
tests mathématiques et des simulations, ainsi que sur le développement et l'application 
d'une nouvelle méthode de correction appliquée à l'imagerie TEP. L'argument principal 
de cette technique de correction est que le défaut de la résolution spatiale est enregistré au 
niveau des détecteurs et la correction pour ce défaut devrait être effectuée avant la 
reconstruction de l'image. En outre, la technique proposée a l'avantage de tenir compte 
non seulement de la taille, mais également de la forme de l'objet selon les différentes 
projections, ce qui représente un bénéfice par rapport aux approches appliquées directement 
sur l'image. La correction est basée sur la déconvolution des projections mesurées par des 
fonctions d'étalement appropriées. Celles-ci sont obtenues expérimentalement à partir de 
mires de cylindres de différents diamètres. Pour tester les capacités de cette technique, 
l'étude s'est limitée à la correction d'objets initialement isolés par régions d'intérêt sur 
l'image. La technique a ensuite été testée sur des images de tumeurs isolées et du cœur 
chez le rat, obtenues par injection de I8F-fluorodésoxy-D-glucose (FDG). Les 
conséquences de la correction de l'EVP ont enfin été étudiées par l'application du modèle 
d'analyse pharmacocinétique compartimentale du FDG dans le cœur de rat. 
Mots clés : Imagerie médicale, tomographie d'émission par positrons, effet de volume 
partiel, déconvolution, reprojection, reconstruction tomographique, quantification. 
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Chapitre I. INTRODUCTION 
La tomographie d'émission par positrons (TEP) est une technique d'imagerie 
médicale qui date du début des années 50. Elle a été initialement utilisée au niveau 
clinique afin d'améliorer la qualité des images nucléaires de l'époque dans la localisation 
des tumeurs dans le cerveau (Brownell et Sweet, 1953) (Brownell, 1999). Aujourd'hui, 
elle est utilisée intensivement dans le domaine clinique, en complémentarité avec 
l'imagerie par la tomodensitométrie (TDM), pour le diagnostic du cancer. Les domaines 
d'utilisation de la TEP sont nombreux et couvrent tous les tissus et tous les organes du 
corps humain. Les études en recherche se font dans ces mêmes domaines autant chez 
l'humain que chez l'animal, en particulier pour les études sur les médicaments. Une 
nouvelle branche beaucoup plus dynamique en TEP est la recherche chez les petits 
animaux, où un grand nombre de modèles de maladies humaines existent et sont étudiées 
chez la souris et le rat. 
La TEP a comme avantage de soumettre le patient à peu de radiations, de 
permettre l'acquisition d'images dynamiques au niveau moléculaire et en 3D, ainsi que 
d'utiliser un nombre croissant de radiotraceurs développés pour l'étude du métabolisme 
de divers molécules dans le corps. Puisque les radio-isotopes émetteurs de positrons 
utilisés en TEP sont caractérisés par de courtes demi-vies, la présence d'un cyclotron à 
proximité pour la production de ces radio-isotopes est essentielle. Parmi ces radio-
isotope, citons le carbone-11 (UC : 20 minutes), l'azote-13 (13N : 10 minutes), l'oxygène-
15 (150 : 2 minutes) et le fluor-18 (18F : 110 minutes)1. Les images TEP ont aussi une 
faible résolution spatiale par rapport à d'autres modalités d'imagerie comme la TDM ou 
l'imagerie par résonance magnétique (IRM). Cette résolution est aujourd'hui de l'ordre de 
5 mm chez l'humain et s'approche de 1 mm chez le petit animal. 
L'imagerie TEP nécessite plusieurs corrections avant de pouvoir exploiter les 
images; qu'elles soient utilisées dans un contexte clinique, où jusqu'à présent les 
diagnostics se font généralement par l'observation qualitative des images, ou dans un 
1 II est à noter que la demi-vie du 18F est suffisante pour permettre son transport dans un rayon de 200 km 
ou plus. 
2 
contexte de recherche, où l'analyse peut être quantitative et des modèles mathématiques 
peuvent être appliqués sur les images pour en extraire des paramètres physiologiques. 
Les principales corrections sont : 
- la normalisation d'efficacité des détecteurs pour compenser les inégalités de comptage 
des détecteurs trop ou peu efficaces; 
- la restauration des photons atténués dans le sujet; 
- la soustraction des photons ayant subit des déviations et qui induisent des erreurs sur 
les positions des positrons et réduisent le contraste; 
- la soustraction des coïncidences fortuites, qui proviennent de la détection de deux 
photons issus de deux annihilations simultanées, qui génèrent du bruit et réduisent le 
contraste. 
- l'ajustement du nombre de coïncidence au cours du temps pour compenser l'effet de la 
décroissance radioactive. 
Un autre phénomène, qui est le sujet de ce mémoire, est l'effet du volume partiel 
(EVP). Il fut introduit initialement dans le contexte des premières générations des appareils 
de TDM et de TEP (Brooks et Di Chiro, 1977). À ce moment, la taille des détecteurs étant 
d'environ 2 cm, une majorité des petits organes étudiés n'occupent qu'une partie d'une 
unité de résolution de l'appareil. Ainsi, le signal capté par les détecteurs est réduit pour les 
petites structures et la quantité de rayonnement transposée dans les images est réduite par 
rapport à des objets de plus grandes tailles. Une caractérisation et une proposition de 
correction de cette problématique a été ensuite proposée dans l'ouvrage de Hoffman et al. 
(1979). Des facteurs de sous-estimation de la concentration du radiotraceur (coefficient de 
récupération) dans ces structures ont été définis selon la dimension de la structure étudiée. 
Ainsi, lors d'études physiologiques telles que pour l'étude du cancer, les images de la TEP 
doivent être corrigées pour l'EVP pour que les tumeurs soient bien diagnostiquées et pour 
en faire un suivi approprié lors d'un traitement oncologique. Les images de parois minces 
comme le myocarde ou des structures cérébrales tels le putamen et l'hypothalamus doivent 
aussi être corrigées pour l'EVP. Tous sont de bons exemples qui nécessitent l'étude de 
l'EVP dans les images TEP ainsi que l'élaboration d'une correction adéquate. Celle-ci est 
appliquée à la suite des corrections énumérées ci-dessus, soient dans l'ordre : la 
3 
normalisation, le fortuit, l'atténuation, la diffusion et le volume partiel. Le chapitre II se 
concentrera donc sur les généralités entourant la TEP ainsi que l'importance de l'EVP dans 
ce contexte. 
Une grande quantité d'ouvrages décrivant différentes approches pour corriger 
l'EVP ont été publiés. Des méthodes simples, basées sur la taille de l'objet observé, 
permettent la correction globale de l'intensité par un facteur de correction pour un objet 
dans l'image (Hoffman et al, 1979). Certaines utilisent les images de haute résolution 
spatiale obtenues par des modalités d'imagerie complémentaires comme la TDM et 
l'IRM, où les structures internes sont mieux définies, pour faciliter la correction de l'EVP 
(Kops et Reilhac, 2004, Boussion et al., 2006 et 2007). D'autres encore proposent de 
restaurer globalement le volume partiel à l'aide d'une fonction d'étalement, prise comme 
une réponse du système de mesure de la TEP. Les approches proposées dans la littérature 
pour la correction de l'EVP sont, pour une majorité, appliquées directement sur les 
images; les corrections sont effectuées globalement sur la structure visée ou 
individuellement sur chaque pixel composant l'image. Ces techniques sont décrites plus 
en détails dans le chapitre III, où il y a une élaboration au préalable des facteurs 
influençant l'EVP dans la TEP. Un article publié par Soret et al. (2007) récapitule une 
majorité des techniques de correction de l'EVP dans la littérature. Celles-ci sont 
rapportées partiellement et brièvement dans ce mémoire. 
Ce mémoire traite aussi du développement d'une technique de correction de l'EVP 
appliquée à la TEP et met en lumière les différentes étapes de la recherche. L'EVP a été 
traité au départ par le recouvrement de l'intensité d'une structure en utilisant des facteurs 
de récupération calculés avec une mire ayant plusieurs cylindres de différents diamètres. 
Le diamètre de la structure sur les images TEP est comparé à celui des cylindres et un 
facteur de récupération est obtenu par interpolation. Ce facteur est ensuite appliqué sur 
l'ensemble de la structure. Cette méthode basée sur l'expérimentation est fiable, mais elle 
est très approximative pour les images de structures de formes non circulaires. Afin 
d'améliorer la précision de cette méthode de correction, il a été décidé d'appliquer la 
correction de l'EVP à l'étape où la concentration du radiotraceur est sous-estimée en 
fonction de la largeur de la structure vue par les détecteurs, soit au niveau des projections. 
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Ainsi, la technique de correction de l'EVP proposée permet de corriger individuellement 
sur chacune des projections. 
Une étape importante de cette méthode est la détermination des fonctions 
d'étalement de l'EVP, ou noyaux de convolution («kernels»), qui proviennent d'un 
modèle gaussien de la réponse du scanner à des objets de différentes tailles. La 
restauration de l'EVP se fait par déconvolution des projections avec un noyau de 
convolution approprié selon la largeur de la projection de la structure. La correction 
proposée permet de rétablir autant l'intensité de la structure que son étalement. Enfin, la 
méthode rapportée se limite à l'étude de structures individuelles, non superposées à 
d'autres structures dans les projections, comme c'est le cas en TEP animale, pour des 
études du cœur ou des tumeurs chez le rat. Dans le chapitre IV, le développement de la 
méthode ainsi que les outils utilisés pour son implantation sont décrits avec plus de 
précision. 
Les résultats de la correction de l'EVP sur la mire de départ par cette méthode 
sont présentés dans le chapitre V. La méthode est ensuite appliquée sur des projections 
d'une tumeur ainsi que d'un cœur de rat. De plus, une étude dynamique quantifiant la 
consommation de glucose dans le cœur du rat permet d'apprécier la correction de l'EVP. 
Une discussion sur la validité des résultats ainsi que l'application de ce modèle dans la 
pratique suit au chapitre VI. La conclusion résume les objectifs et les résultats obtenus, 
tout en soulignant les points importants de ce mémoire, et discute brièvement les 
perspectives d'avenir. 
Chapitre II. APERÇU DE L'IMAGERIE TEP 
La TEP est une modalité d'imagerie médicale qui repose sur la détection en 
coïncidence de deux photons d'annihilation de 511 keV émis par un radioisotope 
émetteur de positrons généralement introduit dans une molécule appelée radiotraceur. La 
particularité de la TEP par rapport aux autres modalités d'imagerie vient du fait qu'elle 
utilise des radiotraceurs qui se lient à des récepteurs cellulaires ou se transforment 
biochimiquement dans l'organisme selon des processus physiologiques naturels. Ainsi, il 
est possible de produire diverses molécules pour décrire ou évaluer des processus 
biologiques spécifiques. Les domaines d'application de la TEP sont donc sans limite bien 
que cette modalité soit le plus souvent utilisée en clinique pour le diagnostic du cancer. 
En recherche, elle est utilisée dans une multitude de projets touchant divers domaines de 
la santé, que ce soit pour évaluer des maladies du cerveau liées au vieillissement 
(Alzheimer, Parkinson), des problèmes liés à la fonction cardiaque et bien d'autres. Dans 
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le cadre de ce mémoire, l'utilisation de radiotraceur s'est concentrée sur le F-
fluorodésoxy-D-glucose (FDG). Avant d'en arriver au sujet principal de ce mémoire, soit 
l'EVP, voyons tout d'abord ce que sont les radiotraceurs et leur utilité à l'imagerie TEP. 
1. Production des radiotraceurs 
Les radiotraceurs sont des molécules biologiques intervenant généralement de 
façon naturelle à l'intérieur du corps humain auxquelles a été incorporé un radioisotope. 
Les radioisotopes utilisés en TEP sont des atomes instables qui se désintègrent par 
l'émission d'un positron; ceux-ci sont généralement produits à l'aide d'un cyclotron. Ce 
dernier utilise un noyau d'hydrogène, ou proton qui est accéléré jusqu'à atteindre une 
énergie de 10 à 20 Méga électronvolts (MeV), puis il est dirigé sur une cible constituée 
d'atomes auxquels on veut ajouter un proton supplémentaire. L'accélération permet de 
vaincre la répulsion électrostatique des protons du noyau cible envers le proton accéléré. 
Une fois le nouveau noyau constitué, celui-ci commence à se désintégrer à un taux propre 
à chaque isotope. Un Curie (Ci) représente l'activité d'un gramme de radium pur, soit 
3.7xl010 Becquerel (Bq), où un Becquerel définit l'activité d'une population d'isotopes 
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radioactifs dans lequel se produit une décomposition par seconde. Les isotopes les plus 
utilisés en TEP sont regroupés dans le Tableau 1 avec quelques-unes de leurs 
caractéristiques. Pour sa part, le cyclotron est constitué de deux aimants en forme de deux 
lettres "D" mises dos à dos et séparées par une fente. Une fois introduite au centre des 
aimants, la particule chargée est confinée à un mouvement circulaire, résultat du champ 
magnétique présent dans les aimants. L'accélération se fait alors par l'entremise d'une 
radiofréquence imposant un champ électrique dans la fente entre les "D". Ainsi, à chaque 
fois que les particules chargées passent au niveau de cette fente, elles sont accélérées et 
leur diamètre de rotation augmente, jusqu'à une position où elles quittent le cyclotron 
pour être redirigées vers les noyaux cibles (Figure 1). 


















































































































































"C 20.4 "B 6.5xl0u 9.2x10y 0.96 0.39 0.69 99.8 
UN 9.96 1JC 3.2xl01J 1.9xl0lu 1.20 0.49 0.91 99.8 
NO 2.07 1!>N 6.6x10" 9.1xl0lu 1.73 0.74 1.44 99.9 
1«F 109.7 I8Q 3.5xl014 1.7xl0y 0.63 0.25 0.38 96.7 
MCu 12.7 h 64Ni 2.5xlOn 2.4x108 0.67 0.28 0.40 17.9 
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Figure 1. Diagramme illustrant le fonctionnement d'un cyclotron. 
A la suite de la production de ces radioisotopes, une série d'étapes intermédiaires 
sont effectuées mécaniquement et chimiquement pour purifier et préparer le produit final, 
un radiopharmaceutique utilisé comme radiotraceur. Celui-ci obtenu, il peut être utilisé 
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pour l'imagerie TEP, où il est administré au sujet par injection, par inhalation ou par voie 
orale. Le radiotraceur adopte le comportement de la molécule mère et sa distribution est 
généralement similaire dans le corps du patient. Dans le cas du FDG, qui est une 
molécule de glucose marquée par un isotope de fluor, elle se retrouve principalement 
dans les organes consommateurs de sucre, tels que le cerveau, le cœur et tout 
particulièrement les cellules des tumeurs actives. L'information fournie par ce 
radiotraceur est observable grâce à la désintégration du radioisotope l8F. 
r 
2. Emission des positrons 
La décroissance radioactive est le phénomène par lequel un noyau atomique 
instable émet son excédent d'énergie de façon spontanée par l'émission de particule 
ionisante (a, y). Le processus de désintégration est un phénomène aléatoire où 
chaque radionucléide d'une même espèce a une probabilité égale de désintégration. Pour 
une population initiale NQ, la population N de radionucléide restante à un temps Î suit une 
loi de décroissance exponentielle telle que : 
N ( t )  =  N 0 exp ( - X - t ) ,  t V 2 = \ x i ( l ) l  À  (1) 
où A, appelée constante radioactive du radionucléide, quantifie le taux de désintégration 
(en s"1) unique de chaque radionucléide et dépend de son temps de demi-vie t\a, soit le 
t e m p s  p o u r  l e q u e l  N ( t  =  t \ A )  =  N Q / 2 .  
La désintégration nucléaire par émission de positron (/T) est conventionnellement 
représentée par un proton p se décomposant en un neutron n, un positron /?+ et un neutrino 
v: 
p ->n + f? + v (2) 
Une énergie seuil est nécessaire pour la désintégration par émission /?+. Cette 
décomposition n'est possible que si l'écart de masse entre l'isotope initial et l'atome final 
est d'au moins deux fois la masse de l'électron. Elle est en compétition avec un second 
type de désintégration, soit la capture électronique, qui ne nécessite aucune énergie seuil. 
Un électron (e ) des couches internes de l'atome est alors absorbé par le noyau instable et 
l'excès d'énergie est émis par un photon gamma (y), soit la réaction : 
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p  +  e ~ — > n + y + v  (3) 
La dernière colonne du Tableau 1 indique la proportion de désintégration par émission /T, 
le reste des désintégrations se produisant par capture électronique2. Ce taux a une 
importance sur la quantité de rayonnement émis par rapport à la quantité de radioactivité 
injectée. 
Le temps de demi-vie d'un noyau se définit comme le temps nécessaire pour la 
désintégration de la moitié d'une population d'isotopes. Ce temps de demi-vie est propre à 
chaque noyau et est indiqué dans la seconde colonne du Tableau 1. Dans le cas du 18F, 
l'isotope entrant dans la formation du FDG, sa demi-vie est de 109.7 minutes. Il se 
décompose par émission d'un positron en un noyau d'oxygène 180 comme suit : 
18F V 80 + J3+ + v (4) 
Suite à la transmutation du noyau atomique, le positron est émis avec une énergie 
cinétique variable qui peut aller de nulle jusqu'à une énergie maximale caractéristique de 
chaque radio-isotope, indiquée à la 6e colonne du Tableau 1. Le positron diffuse dans le 
milieu et parcourt une certaine distance, que l'on nomme portée ou parcours du positron, 
représentée par r dans la Figure 2. Cette portée moyenne dans les tissus, qui dépend de 
l'énergie moyenne d'émission des positrons, aussi caractéristique de chaque radio-
isotope, est indiquée dans la 8e colonne du Tableau 1. Une modélisation de la distribution 
de la portée du positron est décrite plus en détails dans l'article de Levin et Hoffman 
(1999). A la fin de son parcours, le positron s'annihile avec un électron du milieu et deux 
photons (y), dit d'annihilation, d'énergie de 511 keV sont émis à environ 180° l'un de 
l'autre. 
2 Pour le MCu du Tableau 1, il y a une probabilité de désintégration en 64Zn par émission d'électron (/? ") de 
38,9%. 
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Figure 2. Émission du positron et annihilation avec un électron du milieu: génération de 
deux photons d'annihilation de 511 keV chacun, s'écartant à environ 180° l'un de l'autre 
(± <5). Ce sont ces deux photons qui sont détectés en coïncidence par la TEP. (inspiré de 
De Dreuille et al., 2002). 
Cette énergie est l'équivalent en énergie de la masse de l'électron et du positron3 au 
repos. Un écart supplémentaire est induit lors de cette réaction, en considérant la 
conservation de la quantité de mouvement au moment de l'annihilation4. L'électron et le 
positron n'étant pas au repos implique un écart d'angle entre les deux photons avec une 
distribution gaussienne de largeur à mi-hauteur (LMH) de ± 0.25°, représenté par l'angle S 
à la Figure 2. Ces deux écarts, comme il est décrit plus loin, affectent la résolution spatiale 
de ce type d'imagerie. Ces photons d'annihilation sont la source de l'information utilisée 
par l'appareil tomographique, qui par transformation mathématique permet de former une 
image représentant l'origine des réactions d'annihilation. 
3. Interactions et coïncidences 
3.1. Les interactions photons-électrons 
Les photons de 511 keV interagissent significativement moins avec le milieu que 
les positrons, et peuvent plus facilement traverser le corps d'un patient. Néanmoins, la 
probabilité d'interaction des photons à cette énergie avec le milieu est significative autant 
3 C'est l'équation E0 = m c2, représentant l'énergie potentielle d'une particule de masse m au repos. 
4 C'est l'équation E2 = m2 c4 + p2 c2 = E02 + p2 c2, représentant l'énergie potentielle et l'énergie cinétique 
d'une particule de masse m affectée d'une quantité de mouvement p. 
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dans le corps qu'avec les détecteurs. Les types d'interactions les plus probables sont avec 
les électrons du milieu et dépendent de la gamme d'énergie étudiée. 
La diffusion par effet Compton est l'absorption partielle de l'énergie du photon 
par un électron et affecte la direction de propagation du photon. Plus l'énergie déposée 






Figure 3. Diffusion Compton : Collision d'un photon avec un électron au repos, où 6 est 
l'angle de diffusion du photon et (p l'angle de diffusion de l'électron. 
Le second phénomène principal est l'effet photoélectrique qui se traduit par 
l'absorption complète de l'énergie d'un photon par un électron, soit le photoélectron 
(Figure 4). Celui-ci est éjectée de l'atome, interagit (interaction électron-électron et 
interaction électron-proton) et perd son énergie dans le milieu. L'effet photoélectrique 
cause l'effet de l'atténuation du signal, par l'interaction des photons dans l'objet observé. 
photon2*^ p photo-
incident / électron 
© © ©' © © 
\ 
© 
© © © © © © © J 
Figure 4. Effet photoélectrique : Un photon incident d'énergie suffisante est totalement 
absorbé par un électron du milieu, permettant son ionisation (photoélectron). 
Ces phénomènes doivent être pris en compte lors de la détection puisqu'ils 
influencent la direction des photons détectés et leur nombre5. 
5 La diffusion cohérente affecte aussi le rayonnement mais dans une faible proportion par rapport aux 
deux autres processus aux énergies impliquées et n'est pas mentionnée ici. 
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3.2. Les détecteurs 
Les détecteurs du tomographe sont disposés en forme de cylindre tout autour du 
champ utile, dans lequel un sujet y est placé. Cette disposition permet la captation en 
coïncidence de chaque paire de photons d'annihilation. Il n'y a qu'une faible portion de 
ces événements qui sont captés, équivalente à l'angle solide couvert par l'ensemble des 
détecteurs. 
Les détecteurs sont constitués de cristaux scintillateurs, optimisés pour arrêter un 
maximum des photons gamma par effet photoélectrique. Les photons déposent leur 
énergie en créant des scintillations dans les cristaux, et cette lumière est convertie en 
signal électrique proportionnel à l'énergie des photons incidents. Les cristaux sont 
couplés à des tubes photomultiplicateurs ou à des photodiodes qui détectent ces 
scintillations et permettent la conversion de l'impulsion lumineuse en courant électrique 
mesurable. 
La résolution en énergie est un paramètre de performance important d'un 
détecteur. Elle dépend de la variation sur l'amplitude du signal pour un photon incident 
de même énergie. La résolution en temps dépend majoritairement du taux d'émission de 
la scintillation dans le cristal ainsi que du bruit électronique associé au photodétecteur. 
Le taux de détection en TEP dépend de la dose injectée, de la concentration du 
radiotraceur dans le tissu à mesurer, de l'efficacité de détection des détecteurs et de 
l'atténuation en général du signal. Comme il y a peu de photons à détecter, puisque la 
dose injectée est limitée pour ne pas causer des dommages au sujet, les détecteurs sont 
conçus pour couvrir un grand angle solide autour de la source afin de mesurer 
suffisamment de photons, nécessaires à la formation de l'image. Cependant, la dimension 
des détecteurs limite la précision sur la provenance des photons et affecte la résolution 
spatiale de l'appareil. Celle-ci se défini comme la distance minimale entre deux points 
afin de les identifier comme deux objets distincts. La résolution spatiale théorique du 
système dépend de plusieurs facteurs, tels que la largeur des cristaux {d), la géométrie du 
système de détection (b), la reconstruction d'image (a), ainsi que le parcours du positron 
(r) et la colinéarité des photons d'annihilation (D), mentionnés dans la section II.2 
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(Derenzo et Moses, 1993). Le défaut est typiquement associé à une distribution 
gaussienne de LMH théorique, définie comme : 
LMH = a d/lf + b2 + (0.0022£>)2 + r 2  (5) 
où : 
- a, dégradation due à la reconstruction tomographique; 
- d, dimension du cristal; 
- b, erreur systématique du positionnement ; 
- £>, séparation des détecteurs en coïncidence (lié au défaut de colinéarité <S); 
- r, dimension effective de la source et portée du positron. 
Ce résultat est central dans le but d'introduire à la problématique de l'EVP, décrite dans la 
section II.5. 
D'autres problèmes liés à l'appareil de mesure ainsi qu'à la position de l'objet dans 
le scanner, tel que la parallaxe, mène à une non-uniformité de la résolution spatiale mais 
ne sont pas traités ici (Hoffman, 1982). 
3.3. Les coïncidences 
La captation des photons d'annihilation est faite par paire, et chaque paire 
observée est appelée événement ou coïncidence. Des deux détecteurs activés, une ligne de 
réponse (LDR) y est associée, soit le volume entre les deux surfaces des détecteurs, pour 
y déterminer le lieu où l'annihilation s'est produite. Par contre, plusieurs interactions 
peuvent survenir entre l'émission d'une paire de photons et leur détection. En TEP, 
plusieurs types de coïncidences sont détectables : les coïncidences vraies, diffusées et 
fortuites. La Figure 5 illustre ces trois types de coïncidences. Les coïncidences vraies 
contribuent à la formation de l'image de façon précise, tandis que le fortuit et le diffusé 
augmentent le bruit de fond, ce qui réduit le contraste et augmente l'incertitude sur les 
mesures quantitatives. Des corrections pour le fortuit et le diffusé sont formulées en 
fonction de la résolution en temps et en énergie des détecteurs utilisés. 
La détection directe des photons de l'annihilation, appelée événement vrai, 
primaire ou direct, est faite par la mesure de ces photons arrivant sur les détecteurs sans 
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déviation ni perte d'énergie dans un laps de temps court. Ceux-ci contiennent 
l'information utile à la reconstruction de l'image. 
Il arrive que l'un des photons de l'annihilation (ou les 2) diffusent (par diffusion 
Compton) sur un électron dans le sujet ou dans un détecteur, et tant que ces deux photons 
sont captés par des détecteurs ces photons sont enregistrés et constituent un événement 
diffusé. Pour la correction du diffusé, d'abord un seuil d'énergie élevé est imposé afin de 
rejeter les photons de faible énergie ayant interagi dans le sujet. Ensuite, il y a 
principalement des événements diffusés de haute énergie, soit les photons ayant été 
faiblement déviés. Des méthodes de déconvolution sur les projections ou sur l'image 
permettent de corriger pour ce rayonnement diffusé (Bentourkia et Lecomte, 1999). Une 
méthode analytique basée sur les probabilités d'interaction Compton permet aussi de 
corriger pour le diffusé, surtout celui à diffusion simple (Watson et al., 2000). 
Il existe un troisième type d'événements qui est le fortuit. La coïncidence fortuite 
est issue de deux photons en provenance de deux annihilations simultanées. Celles-ci 
conduisent à des LDR non représentatives de la distribution de l'activité dans le sujet. Le 
fortuit peut être corrigé par la soustraction des événements fortuits de l'ensemble de 
l'acquisition. Le taux d'événements fortuits est estimé en enregistrant les coïncidences 
dans une fenêtre de temps décalée et en les soustrayant des taux d'événements enregistrés 
dans une fenêtre de temps en coïncidence. 
Champ utile 









Figure 5. Coïncidences mesurées en TEP selon une LDR : coïncidence vraie ou directe 
(Direct), coïncidence avec simple diffusion Compton (Diffusé) et coïncidence fortuite 
(Fortuit). 
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Il faut mentionner aussi la correction du rayonnement atténué sans laquelle les 
images ne permettraient pas la mesure quantitative de la concentration de radiotraceur. Le 
rayonnement atténué correspond à toute coïncidence qui ne serait pas détectée puisque 
l'un ou les deux photons d'une annihilation interagissent par effet photoélectrique ou 
Compton sans parvenir au détecteur. Ainsi, M est estimé par le nombre de photons 
détectés selon chaque ligne de coïncidence. La nature des tissus que les photons 
traversent de même que leur longueur d sont obtenues des images mesurées par la TDM. 
Ainsi, un coefficient d'atténuation linéaire moyen /u et une distance d sont rattachés à 
chaque pixel / de l'image (ou à chaque organe), permettant finalement la restitution des 
photons atténués selon chaque LDR décrite par l'équation suivante: 
Le nombre d'événement associé à une ligne de réponse est corrigé à Mo. L'effet de la 
correction de la diffusion ainsi que de l'atténuation est particulièrement marquante dans 
l'article de Bentourkia (2002), la correction étant appliquée sur l'image d'un patient selon 
l'axe coronal. Ainsi, la réduction de l'intensité à l'extérieur du corps (diffusion) et un 
rehaussement de l'intensité, plus grand au niveau du thorax (atténuation), permettent une 
meilleure évaluation de la concentration du radiotraceur. 
Toutes ces corrections sont généralement effectuées à la suite de la période de 
l'acquisition des mesures, c'est-à-dire avant la reconstruction des images. 
4. Des coïncidences à l'image 
4.1. La mesure et le sinogramme 
La mesure TEP reflète la distribution de la concentration du radiotraceur dans les 
différents tissus du sujet, y compris dans le sang. Habituellement, de 2 à 4 mCi du 
radiotraceur sont injectés chez l'humain, environ 10 fois moins chez le petit animal. Cette 
injection est le plus souvent faite sous forme de bolus, dans une veine du sujet. Un bolus, 
au contraire d'une injection continue, est une injection rapide et importante au début de 
l'acquisition. La mesure TEP permet ainsi de suivre en temps réel le déplacement des 
molécules du système sanguin jusqu'aux tissus cibles. 
(6) 
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Au cours de la mesure, chaque événement en coïncidence est enregistré selon 
l'adresse des détecteurs activés, l'énergie et le temps d'arrivée de la paire de photons. 
Ainsi, l'adresse des détecteurs activés permet l'identification d'une LDR, l'énergie des 
photons détectés permet d'évaluer si ces photons ont diffusé, et enfin leur temps d'arrivée 
permet de faire un contrôle des événements fortuits ainsi que de former une série de 






détecteurs Mire avec 
sources chaudes 
Figure 6. Diagramme d'un tomographe à un anneau montrant deux projections d'une mire à 
deux sources chaudes. 
Chaque élément d'un sinogramme («bin») est constitué de la somme des 
événements s'étant produits sur une LDR durant la mesure. Chaque ligne de ce 
sinogramme, aussi nommée projection, représente l'ensemble des événements s'étant 
produits selon une orientation d'observation, soit un ensemble de LDR concourantes 
couvrant tout le champ utile (Figure 6). Le nombre de lignes représente l'ensemble des 
différents angles d'observations possibles qui dépend du nombre de détecteurs dans le 
tomographe. La Figure 7 illustre l'ensemble des projections compilées formant le 
sinogramme entier d'une mire à deux cylindres chauds. 
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Position de la coïncidence 
Figure 7. Sinogramme simulé d'une mire à deux sources chaudes. Les lignes blanches 
représentent les projections présentées à la Figure 6. 
4.2. La reconstruction de l'image 
Suite à la mesure, des corrections sur le sinogramme sont appliquées. Cela 
comprend la normalisation des détecteurs (défaut illustré dans la partie gauche de la 
(Figure 8) ainsi que celles décrites dans la section II.3.3. Une fois les corrections 
effectuées, il est possible de reconstruire les images (partie droite de la Figure 8). 
Plusieurs types de reconstruction sont possibles, soit par une méthode analytique soit par 
une méthode itérative. C'est cette dernière méthode qui est implantée sur l'appareil TEP 
utilisé pour recueillir les données de ce mémoire. 
Position de la coïncidence 
Figure 8. Sinogramme simulé (gauche) et image simulée (droite) de deux cylindres, faisant 
suite à la Figure 6. La ligne oblique (bleue) dans le sinogramme indique un détecteur 
défectueux et est corrigée par la normalisation de l'efficacité des détecteurs. 
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La rétroprojection filtrée (FBP : Filtered BackProjection) (Kak et Slaney, 2001) 
permet une reconstruction analytique de l'information. Chacune des projections, est 
équivalente à la transformée de Radon de la distribution de l'objet observé. En gros, cette 
technique consiste à calculer la transformée de Fourier des projections, et les disposer 
dans un plan en 2D selon les angles de mesure de chaque projection. Ces projections sont 
ensuite multipliées par un filtre rampe afin d'interpoler des valeurs de projections en 
fonction de la distance du centre du champ utile du tomographe. Finalement, la 
transformée de Fourier inverse suivie de la transformée de Radon inverse génère les 
images. Une description plus complète de la méthode et des équations peut être trouvée 
dans le livre The Radon Transform and Some of ils Applications (Deans, 1983). Malgré sa 
rapidité d'exécution, cette méthode engendre du bruit dans l'image, produit des artéfacts 
(en forme d'étoile) et ne prend pas en compte la géométrie particulière de l'appareil TEP. 
L'utilisation d'une méthode itérative permet un meilleur contrôle sur la génération 
du bruit dans l'image et réduit la production d'artéfacts, et ce en plus de considérer la 
géométrie du tomographe utilisé. L'algorithme de reconstruction utilisé est la méthode de 
maximisation de l'espérance du maximum de vraisemblance (MLEM : Maximum 
Likelihood Expectation-Maximisatiori) (Shepp et Vardi, 1982; Darcourt et al., 1998). 
Cette méthode distribue les événements dans une matrice de pixels composant l'image 
tout en minimisant l'écart entre les projections de l'image ainsi formée et les projections 
du sinogramme de la mesure. De là, à chaque itération la distribution se rapproche de la 
distribution réelle. Une optimisation du nombre d'itérations est nécessaire pour limiter le 
bruit produit dans les images, mais aussi pour limiter le temps de traitement de l'image. 
Le nombre d'itérations doit tout de même être suffisant pour limiter l'effet de lissage. 
Le résultat de la reconstruction de l'image représente la distribution du 
radiotraceur dans l'objet observé, sois une intensité par pixel pour une échelle de temps 
donnée. De là, différentes analyses peuvent être effectuées directement à partir des 
images pour tirer des résultats qualitatifs ou quantitatifs. 
Par contre, une correction supplémentaire doit être considérée pour bien pondérer 
ces résultats, soit l'EVP. Dans ce mémoire, nous allons nous concentrer sur l'étude de ce 
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défaut, inhérent à tout type d'imagerie, qui est principalement lié à la résolution spatiale 
de l'appareil. 
5. L9effet du volume partiel 
Globalement, le phénomène de volume partiel se caractérise par une sous-
estimation locale de l'intensité lors de la détection du signal. Comme décrit plus haut, le 
système de détection, la reconstruction ainsi que les effets physiques précédant 
l'annihilation du positron, sont des facteurs réduisant la résolution spatiale du système. Sa 
limitation a comme conséquence principale d'étaler le signal sur une plus large région 
d'observation au niveau de l'image, mais aussi au niveau des projections. 
Ce défaut, l'EVP, a un plus fort impact sur les structures de petites dimensions. 
Leur intensité maximale sur les images est réduite comparativement à celle d'objets de 
plus grandes dimensions, pour une concentration de radiotraceur égale. Ainsi, l'intensité 
réelle des objets de petites tailles n'est pas correctement mesurée. C'est ce qui est illustré 
à la Figure 9, où il y a une sous-estimation de l'intensité dans la structure de petite taille 
et un étalement de l'intensité au voisinage de la structure sur les images. L'EVP a un plus 
fort impact sur les objets moins compacts, ayant une surface plus grande pour un même 
volume (elliptique plutôt que sphérique). (Soret et al., 2007). 
Plusieurs effets ont aussi un impact sur l'intensité observée dans les images. La 
présence de tissus environnants affecte la distribution des comptes sur l'image d'un 
organe cible. En effet, s'il y a épanchement de l'objet vers l'extérieur («spill-out»), il y a 
aussi épanchement de l'extérieur vers l'objet («spill-in»). Ainsi, la présence des tissus 
environnants réduit le contraste et interfère avec la concentration d'un tissu considéré. 
Cet effet est considérable dans le cas d'une tumeur dont le centre est nécrosé où les 
comptes du contour de la tumeur se retrouveront à contaminer partiellement son centre. Il 
y aura une sous-estimation de la concentration de radiotraceur dans le contour ainsi 
qu'une surestimation dans le centre. Ce cas s'applique aussi dans le cas d'un cœur où 
l'image du ventricule gauche est composée au centre principalement de sang et dans les 

















Figure 9. Schéma illustrant l'EVP. Deux structures de différentes tailles par rapport aux 
détecteurs, mais ayant une même concentration du radiotraceur, présentent des intensités 
et des formes différentes sur les images. 
La résolution spatiale joue aussi un rôle important dans la qualité de l'image. C'est 
elle qui prédétermine la taille des pixels utilisés ainsi que le degré de fiabilité des mesures, 
soit la quantité d'information disponible. La taille des pixels affecte la portée de l'EVP par 
la fraction de tissu compris dans un pixel. Plus le pixel est étendu, plus la délimitation 
d'une structure ou la séparation de structures voisines est hasardeuse. Par contre, plus le 
pixel est petit, plus il est empreint de bruit. La taille des pixels utilisés dépend de 
l'utilisation de l'image à savoir un pixel plus gros pour une observation qualitative et des 
pixels plus petits pour une utilisation quantitative des images. 
De plus la délimitation des objets dans les images, qu'elle soit faite à la main ou à 
partir d'une technique de seuillage de l'intensité, reste un obstacle et a une influence 
majeure sur la correspondance entre la taille réelle et celle observée de l'objet. La 
modélisation de cette problématique ainsi que plusieurs techniques de correction ont déjà 
fait l'objet de travaux précédents. Le chapitre qui suit traite de la définition théorique ainsi 
que des moyens de résoudre l'EVP dans les images TEP. 
Chapitre III. CORRECTION DE L'EVP EN TEP 
1. Introduction à la correction de l'EVP 
Le signal obtenue de la TEP est empreint de l'EVP, principalement causé par la 
faible résolution du système. La Figure 10 montre une comparaison entre la réponse du 
















Figure 10. Différence de détection théorique et discrète entre un point et une ligne. 
L'intensité globale provient de la somme de l'intensité pour chaque point, obtenue pour 
chaque paire de détecteurs. 
Dans cet exemple, il est évident que la petite taille du point par rapport à celle des 
détecteurs influence sur l'intensité maximale observée. Il resté tout de même que 
l'intensité totale captée n'est pas influencée. C'est un point important soulevé dans 




« En l'absence de bruit dans une image, l'effet de volume partiel n'influe pas 
sur l'activité totale d'un organe. Si une région suffisamment grande peut être 
tracée autour de l'organe, son activité totale peut donc être retrouvée. En 
d'autres mots, l'EVP ne cause pas de perte de signal; il ne fait que le déplacer 
dans l'image.» [Traduit de l'anglais] (Soret et al, 2007) 
Ainsi, dans une certaine mesure, toute l'intensité recueillie lors de la période 
d'expérimentation est présente dans les images, elle est seulement étalée. 
Cet effet affecte l'ensemble de la mesure, donc tous les objets sur une image et se 
fait ressentir par un lissage sur plusieurs pixels aux contours des objets. L'impact majeur 
vient de la difficulté à cerner la taille d'objet, lorsque celle-ci est inférieure à un peu plus de 
2 fois la résolution spatiale de l'image reconstruite (Geworski et al, 2000), énoncé par le 
théorème de l'échantillonnage (théorème de Nyqùist-Shannon). Ultimement, la limite 
inférieure acceptable pour la correction de l'EVP est d'environ de 1.5 fois la LHM de la 
résolution spatiale (Geworski et al, 2000). 
Malgré la mise en évidence des différents facteurs affectant l'EVP cités dans le 
chapitre précédent, il n'est pas aisé d'en faire une correction. L'image ne contient pas que 
le signal direct, elle contient aussi des contaminations de provenances diverses. La 
présence d'autres sources peut, entre autres, contaminer l'intensité de la source d'intérêt 
(le «spill-in») et ce jusqu'à la surexposer. Cette contrainte augmente l'intérêt de la 
définition et la compréhension de l'EVP pour en éliminer les effets. 
Dans beaucoup d'ouvrages, la conception du volume partiel est considérée comme 
le résultat de la convolution de l'objet observé avec une fonction d'étalement en 3D, 
décrivant la résolution spatiale de l'appareil et les phénomènes physiques, qui pondèrent 
la réponse de l'appareil de mesure. Cette fonction d'étalement est généralement 
approximé par une gaussienne pour les images reconstruites par itérations. La 
représentation mathématique généralement acceptée de cette problématique (Rousset et 
Zaidi, 2006) est : 
g(r )  =  h ( r )® f ( r )  +  n ( r )  ^  
telle que l'image obtenue (g) provient de la convolution de l'objet observé sans EVP (J) 
avec un noyau de convolution (h) ainsi qu'une composante de bruit («), dépendant de la 
position (r). De ce modèle, il est possible de tirer des informations sur l'étalement des 
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comptes dans les images. La majorité des ouvrages sur les techniques de correction de 
l'EVP utilise cette équation comme point de départ de leur développement. 
Quelques méthodes ayant été proposées pour la correction de l'EVP sont décrites ci-
dessous. Deux catégories de corrections existent, soit une correction au niveau d'une 
région, ou au niveau des pixels (Soret et al., 2007). La première catégorie s'applique à une 
région d'intérêt, par exemple une tumeur, et c'est par l'étude des propriétés de cette région 
qu'une correction est calibrée. Par contre, celle-ci ne permet pas une correction globale de 
l'image mais plutôt une correction quantitative d'une région d'intérêt. La seconde catégorie 
s'applique aux pixels, soit une correction adaptée pour rétablir la valeur des pixels de 
l'image TEP. Les méthodes de cette catégorie représentent un plus grand défi puisqu'elles 
sont plus affectées par le bruit mais elles permettent une correction pixel par pixel en 
utilisant conjointement des images anatomiques. 
La complexité de faire une correction complète dépend des nombreux éléments en 
jeu ainsi que leur intervention à différents moments. Une méthode entièrement satisfaisante 
de correction pour cet effet reste toujours à être mise en œuvre. 
2. La correction de l'EVP par matrice de transfert 
géométrique (MTG) 
La correction par la technique de matrice de transfert géométrique (MTG), une 
correction au niveau régional, a été initialement utilisée sur les images de cerveau afin de 
corriger pour l'étalement entre la matière blanche, la matière grise et le liquide 
cérébrospinal (Soret et al. 2007, Rousset et al. 1998). Il s'agit de faire correspondre les 
données obtenues de la TEP avec les informations anatomiques provenant de l'IRM, par 
le recalage entre les images. L'image IRM est utilisée pour le traçage des contours de n 
structures fonctionnelles, utilisées ensuite dans l'image TEP. 
Il est considéré que chacune de ces régions a une densité d'événement propre (un 
nombre de comptes par élément de volume uniforme), et que l'étalement entre elles est 
caractérisé par une fonction d'étalement, généralement équivalente à la résolution 
spatiale. L'intensité mesurée pour une région j (mj) est la somme des contributions de 
chacune des n régions initialement émise des régions i (si). Des facteurs de transfert (g,;) 
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entre régions sont calculés et correspondent à la fraction de signal émis de la région i et 
mesurée dans la région j. Des n régions découlent n équations linéaires à n variables. 
L'intensité propre à chaque région s, peut ainsi être réobtenue par la résolution de ce 
système d'équations. La Figure 11 illustre un cas à deux régions de cette technique de 
correction de l'EVP. 
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Figure 11. Calcul d'un coefficient de transfert entre deux régions. À gauche, les deux 
objets, tumeur (t) et arrière-plan (a), sont isolés, et à droite ces mêmes objets sont affectés 
par la réponse du système, où le signal émis est partiellement observée à l'extérieur de la 
région (zone grise). Le facteur de transfert g,, désigne la fraction du signal émis de la région 
t vers la région t et le facteur de transfert gla désigne la fraction du signal émis de la région t 
vers la région a. 
Cette méthode est utilisée dans le cas où la concentration du radiotraceur est 
inconnue pour l'ensemble des régions. Kops et Reilhac (2004) ont présenté un travail 
réalisé sur un cerveau simulé, affecté artificiellement par une fonction d'étalement connue 
et corrigée pour l'EVP dans l'image à l'aide de cette technique. Bien que cette correction 
ait lieu dans un domaine en trois 3D, celle-ci reste basée sur la correction au niveau des 
images plutôt que dans le domaine des projections et nécessite une image anatomique pour 
la segmentation efficace des régions. Donc, le recalage entre les images TEP et IRM ainsi 
que la segmentation des régions restent des difficultés évidentes pour le bon 
fonctionnement de cette technique puisqu'ils influent aussi sur la distribution finale 
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retrouvée. Par contre, cette technique de correction est adaptée pour les appareils bimodaux 
(IRM/TEP et TDM/TEP), où le recalage entre les images est plus aisé. 
3. La correction de l'EVP par déconvoluiion 
Plusieurs techniques de déconvolution ont été utilisées jusqu'à aujourd'hui afin de 
résoudre l'équation inverse de l'équation (7). Dans tous les cas, la déconvolution permet 
de corriger pour l'EVP sans autres outils que la fonction d'étalement, donc une image 
anatomique n'est pas nécessaire. 
Dans l'article de Teo et al. (2007), l'optimisation de cette équation (7) est faite à 
partir d'une fonction d'étalement en 3D. Les auteurs ont testé une technique de 
déconvolution itérative basée sur la méthode de Van Cittert (Van Cittert, 1931), appliquée 
sur l'image reconstruite. Ainsi, l'équation utilisée pour l'optimisation est la suivante : 
g  =  h ® f  
/ (» )  _  y (n - i )  +  <g)  >  Opour  chaque  p ixe l  
où f ( n )  est la M-ième estimation de f  /(0) est estimée par g et le paramètre /1  est un facteur 
de convergence. Cette méthode est avantageuse puisqu'elle utilise l'espace de Fourier 
pour corriger la distribution, et dans l'espace de Fourier, le produit de convolution 
devient une simple opération de multiplication. Le bruit dans les images augmente 
significativement suivant la déconvolution par cette technique. Elle ne permet donc pas 
une correction complète de l'image, mais seulement de l'intensité moyenne du volume 
d'intérêt. 
La technique présentée par Kirov et al. (2008) optimise aussi l'équation (7), en 
utilisant une fonction d'étalement de type gaussienne (avec plusieurs LMH testées, de 
6.31 mm à l'infini) à l'aide d'une technique itérative MLEM. Ainsi, la correction permet 
de caractériser le bruit dans l'image et, avec le contrôle de paramètres topologiques, soit 
une plus faible variation d'intensité au centre des objets, la correction obtenue est notable, 
et ce, même pour de petits objets. La correction est testée sur des mires ainsi que sur une 
image de thorax humain. Cette technique de correction pour l'EVP semble prometteuse, 
puisqu'elle permet une correction de l'image sans l'aide d'image complémentaire (TDM 
ou IRM). Par contre, il reste que le défaut trouve son origine au moment de l'acquisition, 
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soit dans le domaine des projections, alors que la correction est appliquée au niveau de 
l'image reconstruite. Les résultats de ce dernier article permettent tout de même d'ouvrir 
la voie vers une correction globale de l'image sans l'aide d'image complémentaire. 
4. La correction de l'EVP en utilisant les ondelettes 
Depuis quelques années, une méthode de caractérisation de forme dans les images 
est fréquemment utilisée, soit la méthode des ondelettes dites discrètes ou continues. Une 
ondelette correspond à un filtre passe bande dans l'espace de Fourier, ce qui permet de 
repérer des structures de taille donnée dans un signal. Elles permettent de mettre en 
évidence au niveau fréquentiel les éléments d'une image et sont généralement utilisées 
pour éliminer le bruit de celle-ci. 
Les deux travaux qui suivent se sont intéressés à son application pour l'élaboration 
d'un outil pour l'identification d'objets ou du niveau de complexité dans une image. La 
correction du volume partiel dans les images TEP est ensuite appliquée selon la méthode 
développée. 
4.1. La correction de l'EVP par une méthode multirésolution 
D'abord, une correction de l'EVP par une technique multirésolution implique une 
image anatomique supplémentaire à l'image TEP à corriger. Cette technique utilise les 
détails d'une image haute résolution (IRM ou TDM généralement), transformés selon un 
modèle préétabli pour être intégrés dans l'image de basse résolution (TEP). Les images 
doivent être obtenues en coregistration ou être recalées, mais aucune RDI n'est nécessaire 
pour faire la correction. Une condition à cette technique de correction est que les détails 
présents dans l'image de basse résolution doivent l'être aussi dans l'image de haute 
résolution. 
L'article de Boussion et al. (2006) résume bien cette méthode. Il propose aussi un 
modèle basée sur les ondelettes discrètes (dites «à trou») permettant d'identifier un 
niveau de résolution spatiale comparable dans les deux images (TDM et TEP). Ensuite, 
assumant la corrélation entre les deux images, les détails fins présents dans l'image TDM 
(à haute résolution) sont intégrés dans l'image TEP en ajoutant de l'information à haute 
fréquence. La conséquence principale est une meilleure définition des contours, et ce sans 
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ajout de compte dans l'image TEP. La méthode a été testée sur l'image d'un cerveau ainsi 
qu'une image de thorax, toutes deux en coupe transverse d'un humain (Boussion et al, 
2006). Cette approche permet une meilleure définition des contours entre la matière 
blanche et la matière grise pour le cerveau et des poumons pour le thorax. Par contre, la 
correction doit être effectuée au niveau 2D, image par image. De plus, cette technique 
peut insérer des artéfacts. En particulier, dans l'article de Boussion et al. (2007), une 
région assimilable à des os est présente sur l'image TDM mais absente de l'image TEP 
sans correction. Lorsque la correction de l'EVP est effectuée, une région supplémentaire 
apparaît au niveau des avant-bras dans l'image TEP. 
Cette technique permet une correction apparente de l'EVP, mais elle ne préserve 
pas la distribution et l'intégrité de l'image, permettant dans certains cas l'ajout 
d'artéfacts. Le modèle semble efficace pour la correction d'une région isolée dans 
l'image. 
4.2. La correction de l'EVP par coefficient de recouvrement 
La correction de l'EVP la plus simple est la compensation du nombre 
d'événement hors de la région d'intérêt par un coefficient de recouvrement. Ainsi, à partir 
d'une mire d'intérêt composée d'objets de différentes dimensions (des cylindres ou des 
sphères), il est possible de mesurer le nombre de comptes moyens par unité de volume 
pour un objet et de l'associer à la taille mesurée de l'objet (Hoffman et al., 1979, Kessler 
et al., 1984). Un facteur de correction, soit l'inverse du nombre moyen de comptes 
obtenus, est identifié selon la taille de l'objet et peut être ensuite appliqué pour corriger 
l'intensité d'une région donnée. 
Dans l'article de Arhjoul et al. (2006), cette méthode est appliquée sur les 
projections (2) d'une RDI. La calibration est effectuée à partir d'une image d'une mire 
d'objets cylindriques. La méthode employée est basée sur les ondelettes continues et 
permet de caractériser la taille ainsi que la position du centre des objets sur une 
projection. Ainsi, à partir d'un noyau fixe (ondelette), tirée d'une distribution gaussienne, 
la méthode effectue un balayage selon la position et selon une échelle de dimension de 
l'ondelette. Ainsi, un tableau de coefficients de corrélation caractérisant ces paramètres 
permet ensuite de lier la dimension de l'objet en fonction d'un coefficient de 
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recouvrement. Le facteur de correction appliqué sur la RDI provient de la moyenne du 
coefficient de recouvrement sur les deux projections observées. 
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Figure 12. Schéma de la procédure de correction de l'EVP, selon la méthode employée 
dans l'article de Arhjoul et al. (2006). 
La correction est finalement appliquée sur une image de tumeurs de rat, mais aucune 
comparaison avec d'autres techniques n'est effectuée. 
Cette technique a l'avantage d'être simple à appliquer et la correction obtenue 
permet de compenser pour l'intensité manquante. Par contre, une difficulté soulevée avec 
cette technique est que la correction repose sur un facteur de correction moyen 
approximatif. De plus, le nombre de comptes de l'image est amplifié par ces coefficients 
de recouvrement. La technique laisse tout de même présager une possibilité de correction 
de l'EVP selon la projection des objets. 
5. Comparaison avec la technique développée 
Suite à la présentation des différentes techniques de correction, il est possible 
d'identifier certains défauts ou limitations qui motivent l'utilisation d'une nouvelle 
technique présentée dans le chapitre qui suit. 
D'abord, les différentes techniques présentées ont un défaut commun, qui est 
l'application de la correction au niveau des images (tant au niveau 2D que 3D) alors que 
le phénomène est enregistré au niveau 1D (sur une ligne de détection entre 2 détecteurs). 
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La reconstruction de l'image influe sur la distribution, déformant à l'occasion les objets 
de l'image et leur distribution. La technique idéale devrait être axée sur une correction de 
l'EVP avant la procédure de reconstruction de l'image. 
Ensuite, l'utilisation d'images de référence, comme dans le cas de la technique de 
correction par multirésolution, peut induire des artéfacts au niveau de l'image, ce qui, 
dans tous les cas, est un scénario à éviter. De plus, dans le cas de la technique de 
correction par matrice de transfert géométrique, la délimitation des différentes régions est 
un facteur déterminant dans cette technique et peut mener à certains biais. Dans tous les 
cas, ces techniques trouveront une application certaine pour des installations ayant la 
technologie TEP combinée avec l'IRM ou la TDM. L'information de l'imagerie TEP 
enrichie de l'information anatomique apporte un avantage certain pour la correction 
automatique de l'EVP. Par contre, la technique développée ici se veut une technique 
permettant l'obtention d'une image corrigée pour l'EVP par l'utilisation seule de l'image 
TEP à corriger. 
La technique de correction par déconvolution, en modélisant le défaut de l'EVP 
par une distribution gaussienne en 3D au niveau de l'image, est une technique 
relativement simple à utiliser, et permet de corriger intégralement l'ensemble de l'image 
automatiquement. La technique développée dans ce mémoire est appliquée au niveau 
d'une seule tranche, et la solution porte sur la résolution de la problématique au niveau de 
l'acquisition des données et ce par l'utilisation de noyaux de convolution. 
Cette technique suit aussi l'idée tirée de la dernière méthode de correction par 
coefficient de recouvrement, qui utilise la variation de la dimension de l'objet sur les 
projections selon plusieurs points de vue. La technique présentée ici est une 
généralisation de cette correction, par l'évaluation de la taille de l'objet observé selon 
plusieurs angles d'observation (Guillette et al., 2011). Plusieurs étapes préliminaires à 
l'exécution de la correction sont nécessaires et sont présentées dans le chapitre qui suit. 
Chapitre IV. MATÉRIELS ET MÉTHODES 
Dans ce chapitre nous décrivons la procédure de la correction de l'EVP. La 
présente méthode a été appliquée uniquement à des structures isolées, mais la méthode 
demeure valide pour plusieurs structures présentes dans l'image, dans la mesure où les 
structures superposées dans les projections peuvent être séparées. Comme décrit dans le 
chapitre précédent, une technique des ondelettes permet la séparation de différents 
signaux (Arhjoul et al., 2006) au niveau de la projection. Au-delà de l'identification des 
structures, la considération principale qui a motivé cette approche est de corriger l'EVP 
sur les projections puisque ce phénomène est lié à la détection et à l'acquisition des 
données sur les projections. Une structure de forme elliptique ou irrégulière est sujette à 
l'EVP selon l'angle de détection puisque l'étendue de la structure varie selon l'angle de 
mesure. Il ne faut pas oublier que la distribution peut varier en fonction de l'épaisseur de 
la tranche considérée. Dans le cadre de ce travail, la méthode de correction de l'EVP 
n'est appliquée qu'en 2D, c'est-à-dire sur une seule tranche de l'image, mais l'approche 
peut en principe être généralisée en 3D. 
En bref, la méthode développée ici permet la correction de l'EVP par la 
déconvolution de l'ensemble des projections d'une structure à l'aide d'un noyau de 
convolution préalablement caractérisé avec une mire. Comme il est démontré dans le 
chapitre suivant, le noyau de convolution pour la correction de l'EVP est réduit à la 
fonction de Dirac avec comme amplitude la valeur d'un facteur de récupération. Cette 
simplification de la convolution, qui est le résultat d'une difficulté liée à la reconstruction 
d'image, affecte la correction de l'EVP seulement au niveau de l'épanchement. Comme le 
gain en épanchement lors de la correction de l'EVP n'affecte que 2 pixels environ pour 
des objets de taille moyenne, cette simplification est considérée acceptable. Néanmoins 
nous exposons ci-dessous la théorie dans sa globalité. 
/. Mesures expérimentales 
La résolution spatiale de l'appareil au centre du champ utile a été mesurée à 2.1 mm 
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de LMH et à 4.2 mm de largeur au dixième de la hauteur (LDH) (Bentourkia et Lecomte, 
1999). Il est à noter que la résolution spatiale varie en forme et en taille selon la position de 
l'objet par rapport au centre du champ utile. Cette diminution de résolution spatiale 
dépendant principalement des paramètres géométriques du système de détection (Lecomte 
étal, 1984). 
Les paramètres de mesure utilisés du scanner animal de l'Université de Sherbrooke 
sont détaillés dans (Lecomte et al, 1996). À partir du sinogramme mesuré, l'image est 
reconstruite selon la technique de MLEM avec 20 itérations optimisée pour ce 
tomographe animal (Selivanov et al, 2001). L'image est obtenue sur une grille de 128 x 
128 pixels carrés. Chaque pixel mesure environ 0.92 mm et son intensité représente le 
nombre d'événements qui lui sont associés. 
Nous avons utilisé la mesure d'une mire de huit cylindres. Cette mire de plexiglas 
de 11 cm de diamètre comprend 8 cylindres creux ayant pour diamètres 2.0, 3.4, 6.7, 9.7, 
13.0, 15.8, 20.3, 22.7 mm, et dont le centre de chaque cylindre est localisé à 28.0 mm du 
centre de la mire. Chaque cylindre est rempli d'une solution contenant la même 
concentration de FDG (Figure 13). Les cylindres les plus affectés par l'EVP sont les 3 
plus petits cylindres, soit le cylindre de 2.0, 3.4 et 6.7 mm. Cette affirmation est justifiée 
par le fait que la résolution spatiale est variable à l'intérieur du tomographe; elle est plus 
élargie lorsque l'on s'éloigne du centre du tomographe. 
Figure 13. Mesure de la mire à huit cylindres. Le nombre d'événements associé à un pixel 
est grand lorsque la couleur tend vers le rouge, et est faible lorsque la couleur tend vers le 
bleu. 
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2. Les outils de travail 
2.1. La reprojection 
La reprojection simule la présence de détecteurs tout autour de l'objet observé. 
Dans l'élaboration d'une correction de l'EVP, il y a avantage à utiliser cette reprojection 
plutôt que le sinogramme original, puisque le nombre d'éléments par projection est 
supérieur lors de cette reprojection. Il est donc plus facile d'identifier la taille des 
structures dans ces projections reprojetées. Cette étape est équivalente à une interpolation 
des données tirées du sinogramme initial. Bien sûr, cette étape peut induire un défaut dans 
l'image et dans les projections obtenues causé par l'étape supplémentaire de la 
reconstruction de l'image. Néanmoins, cette étape permet de limiter l'étendue de la 
recherche afin de se concentrer plutôt sur l'évaluation d'une correction de l'EVP au 
niveau des projections. La reprojection des images a été testée par deux techniques. 
D'abord, un algorithme basé sur les transformées de Radon (Helgason, 2000) permet de 
décomposer l'image selon plusieurs angles ou plans d'observation désirés. Chaque 
élément de projection est la somme des pixels de l'image selon chacune des lignes de 
réponse. La Figure 14 illustre le transfert entre un objet isolé par une RDI circulaire dans 
l'image et la matrice de reprojection de cet objet sur 180°6, obtenu selon cette technique. 
Position 
Figure 14. Image d'une tranche du cylindre radioactif de 15.8 mm isolé de la Figure 13 
(gauche). Matrice de projections obtenue par reprojection selon la transformée de Radon 
sur 180° (droite). 
6 Par symétrie, les autres 180° sont identiques aux premiers 180° et ne donnent aucune information 
supplémentaire. 
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Le second algorithme élaboré, qui a été identifié comme étant celui générant le 
moins de bruit, se base sur la composition d'une matrice de probabilité (MLEM). 
L'avantage principal est que cette même matrice est utilisée pour la reprojection et la 
reconstruction de l'image corrigée. C'est donc cette technique qui est utilisée pour 
l'élaboration de la correction de l'EVP dans les projections. L'algorithme étant fixé, la 
taille de l'objet peut alors être évaluée au niveau des projections. 
2.2. La distribution gaussienne généralisée (DGG) 
La représentation habituelle de la fonction normale (gaussienne) s'écrit comme: 
' x - x '  
y (x )  =  Ae  •Jla (9) 
où x0 désigne le centre de la distribution, A l'amplitude, et a l'écart-type de la 
distribution. La LMH vaut environ 2.35 a et est un moyen de caractériser un signal. Il est 
possible de généraliser cette distribution en remplaçant la puissance 2 par une puissance 
variable. L'équation générale de la distribution gaussienne généralisée (DGG) est 
représentée par (Nadarajah, 2005): 
; (10) 
où la valeur b représente le degré de la courbure de la distribution («kurtosis»). La DGG, 
permet aussi d'identifier la LMH, mais selon 2 facteurs. Elle dépend donc de b ainsi que 
de a et peut être décrite par l'équation7 : 
IiW7/ = V8-cr-(log(2))(JT)i (n) 
L'effet du paramètre b sur la distribution normale est mis en évidence dans la 
Figure 15 où la gaussienne généralisée est tracée tel que A, a et xo sont fixes et b prend les 
valeurs de -0.5, 0 et 0.5. Il est à noter que la normalisation de la Figure 15 est effectuée 
sur la valeur maximale de la distribution (A) afin de mettre en évidence l'écart au niveau 
de la LMH. De plus, pour une valeur de b égale à 0, la DGG est une gaussienne normale. 
7 Cette équation est obtenue formellement par simplification de l'équation 8, soit lorsque .K^lmh) -A/2. 
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Dans les extrêmes, la DGG peut représenter une onde plane (b -> -oo), tout comme 
la distribution d'une onde carrée (b —» 1). L'avantage principal de cette distribution est 
qu'elle est beaucoup plus malléable et peut représenter beaucoup plus adéquatement des 
distributions typiques rencontrées dans les images, et cela avec plus de précision qu'une 
gaussienne ordinaire. La LMH obtenue est alors plus représentative de la distribution. 
— b = 
^ 0.5 
100 105 110 
Position 
Figure 15. Effet du facteur b de la fonction gaussienne généralisée. Ce paramètre affecte 
aussi la LMH, identifiée au niveau de la droite verte. 
2.3. Ajustement de courbe et modélisation 
L'utilisation de la gaussienne généralisée dans la méthode débute par l'optimisation 
de ses paramètres pour chacune des projections de chacun des cylindres observés. Elle 
permet alors de caractériser le paramètre décrivant la distribution, soit la LMH. C'est 
l'algorithme de Levenberg-Marquardt (LM) (Lawson et Hanson, 1995) qui a été utilisé 
pour l'ajustement des paramètres dans ce mémoire. L'algorithme LM est une méthode 
d'optimisation des moindres carrées, appliquée dans le cas non-linéaire. Par itération, 
l'algorithme permet d'optimiser des paramètres d'une distribution (DGG) en limitant 
l'écart avec une courbe donnée. En pratique, nous avons utilisé la fonction de Matlab 
Isqcurvefit pour arriver à ajuster le modèle DGG à la projection mesurée. 
Ainsi en choisissant la DGG, les paramètres optimisés a et b permettent d'obtenir la 
LMH d'une projection. Dans la Figure 16, la courbe en bleue provient d'une projection de 
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la Figure 14 et la courbe en rouge est la DGG ajustée sur la distribution expérimentale, de 












Figure 16. Projection du cylindre de 13 mm isolé obtenue de la mesure (courbe bleue) 
avec ajustement par une DGG (courbe en rouge), afin d'identifier sa LMH. 
3. Calibration de la correction 
3.1. Mire simulée 
Pour la détermination des noyaux de convolution, nous avons besoin de connaître 
les projections réelles des cylindres. Pour ce faire, une mire similaire à la mire réelle a été 
simulée géométriquement. Connaissant le centre et le diamètre de chaque cylindre, un 
cercle est tracé sur l'image mesurée de la mire et les pixels couverts à plus de 75% sont 
conservés. Ce seuillage est effectué afin de limiter l'étalement de comptes par 
pixellisation de l'image (Figure 17). En isolant par une RDI chacun des cylindres autant 
sur l'image mesurée que simulée, les deux projections peuvent être comparées. 
L'intensité pour chaque cylindre peut être connue et répartie également sur chacun 
de ses pixels de l'image simulée. L'intensité définie pour un pixel de l'image simulée est 
relative à la valeur moyenne de l'intensité au centre du plus grand cylindre n'étant pas 
affecté par l'EVP, soit le cylindre de 22.3 mm de la mire. Comme la surface couverte par 
les pixels d'un cylindre simulé est inférieure à la surface du cylindre réel, le facteur 
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S m  •F c /N m  permet de répartir également l'ensemble des événements sur une plus petite 
surface, tout en conservant l'intensité totale des cylindres dépourvus d'EVP. Ainsi, 
l'intensité propre du cylindre m est calculée comme: 
Im 22.3mm '^m ' Fc / N m 0^) 
où : 
- Im : Intensité d'un pixel du cylindre simulé m. 
- /22.3mm : Intensité moyenne du cylindre mesuré de 22.3 mm par pixel. 
- Sm : Surface du cylindre réel m de la mire (mm2). 
- Fc : Facteur de correspondance de la surface d'un pixel (pixel/mm2)8. 
- Nm : Nombre de pixels du cylindre simulé m sur l'image (pixel). 
Figure 17. Mire simulée à 8 cylindres où chaque pixel a la même intensité. 
À partir de l'image simulée, l'interprétation de l'équation 7 se fait comme suit : la 
projection mesurée est le résultat du produit de convolution entre la projection simulée et 
un noyau de convolution inconnu à définir. 
3.2. Optimisation des noyaux de convolution 
Lors de la procédure de recherche de ces noyaux de convolution, chaque cylindre 
mesuré est isolé dans l'image, puis reprojeté. Ensuite, chacune des projections est 
comparée à celle simulée afin d'obtenir un noyau de convolution correspondant. De plus, 
8 La surface d'un pixel est de : 0.92 mm x 0.92 mm = 0.85 mm2, d'où Fc  ~ 1.18 pixel/mm2. 
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la LMH des projections mesurées permet ensuite de classer les noyaux de convolution 












LMH vs noyau 
de convolution 
Figure 18. Organigramme des étapes permettant l'obtention des noyaux de convolution en 
fonction des LMH des projections mesurées. 
La boucle d'optimisation est séparée en 3 étapes (Figure 19). La projection 
simulée (Figure 17) est convoluée avec un noyau de convolution initial, ayant la forme 
d'une DGG. Ensuite, ce produit est comparé à la projection mesurée (Figure 13) et un 
critère de ressemblance est évalué (algorithme LM). Enfin, les deux facteurs (b et a) de la 
DGG sont modifiés, permettant de générer un nouvel estimé du noyau de convolution. 
Variables : 
Pm : projection mesurée 
Ps : projection simulée 
k, : noyau de convolution intermédiaire (DGG) 
kop : noyau de convolution optimisé (DGG) 
Étapes : 
A. : Convolution de Ps avec k,. 
B. : Comparaison entre Pm et la convolution 
de P, et kj (algorithme LM). 
C. : Modification des paramètre de la DGG 
(<t, b) décrivant kj 
© 
Figure 19. Boucle d'optimisation du noyau de convolution. 
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Cette optimisation permet donc de déterminer le noyau de convolution optimal 
pour chacune des projections et pour chacun des cylindres. Un exemple de cette 
optimisation est illustré à la Figure 20. Les courbes rouge et bleu sont contigiies, preuve 
que l'optimisation est bien réalisée. 
Projection simulée Projection simulée 
o Projection mesurée 
—*— Projection simulée convoluée 
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Figure 20. Schéma des projections pour l'optimisation du noyau de convolution (au centre), 
connaissant la projection simulée (à gauche) ainsi que la projection mesurée (en bleu à 
droite). Ce noyau de convolution est caractérisé par une DGG suivant la minimisation entre 
la projection mesurée et la projection simulée convoluée (avec le noyau de convolution). 
Afin de vérifier l'optimisation faite sur les noyaux de convolution, une étape 
supplémentaire est effectué afin de réobtenir la courbe objet et ce en ne tenant compte que 
de l'information connue de la courbe image et des noyaux de convolution. Voyons la 
démarche utilisée. 
3.3. Vérification par l'optimisation de la projection corrigée 
Pour bien apprécier ces noyaux de convolution et pour vérifier si leur distribution 
permet de retrouver la projection simulée, l'opération inverse a été appliquée. La situation 
devient la suivante : connaissant la projection de l'objet mesuré ainsi que le noyau de 
convolution associé, la projection de l'objet corrigé pour l'EVP est recherchée. La 
projection de l'objet simulé est caractérisée à partir de la DGG et l'optimisation est faite 
par l'algorithme LM. La projection corrigée est ensuite comparée à la projection simulée, 
obtenue de l'étape précédente. La Figure 21 met en évidence les différentes étapes 
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effectuées pour arriver à cette comparaison. La boucle d'optimisation des paramètres de 
la projection corrigée est présentée à la Figure 22. 
Tableau 










Projection de la 
RDI corrigée 
Figure 21. Organigramme des étapes lors de la vérification de la procédure. Les noyaux de 
convolution sont réutilisés afin de vérifier si les projections corrigées sont comparables aux 
projections simulées. 
Variables : 
Pm : projection mesurée 
P, : projection intermédiaire (DGG) 
Pop : projection optimisée (DGG) 
kop : noyau de convolution optimisé 
Etapes : 
A. : Convolution de P, avec kop. 
B. : Comparaison entre Pm et la convolution 
de P, et kop (algorithme LM). 
C. : Modification des paramètre de la DGG 
(a, b) décrivant P, 
Figure 22. Boucle d'optimisation de la projection optimisée, soit la projection corrigée pour 
l'EVP. 
Un exemple de ces étapes est illustré à la Figure 23 où la projection mesurée (bleu) 
et la projection corrigée convoluée (rouge) sont pratiquement superposées. Cette dernière 
étape est une procédure de vérification permettant de confirmer que la projection de 
l'objet peut être reproduite selon une DGG, et à partir d'un noyau de convolution et de la 
projection mesurée. Ainsi, la correction de l'EVP effectuée est appréciée en comparant 
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Figure 23. Schéma des projections pour l'optimisation de la projection corrigée pour l'EVP 
(en mauve), connaissant le noyau de convolution (au centre) et la projection mesurée (en 
bleu à gauche). Cette projection est caractérisée par une DGG suivant la minimisation entre 
la projection mesurée et la projection corrigée convoluée (avec le noyau de convolution). 
Le but ultime de cette vérification est de mettre en évidence le caractère unique 
d'un noyau de convolution, permettant de corriger les projections de l'EVP. 
4. Procédures de correction de l'EVP 
La procédure de correction de l'EVP présentée ici passe par un ensemble de 
transformations. D'abord, les objets de l'image mesurée sont isolés par une RDI, puis 
chaque RDI est reprojetée individuellement sur 180°, à partir de la matrice des 
probabilités. Pour chaque projection, la quantification de la LMH par une DGG est 
effectuée. Cette donnée permet de limiter et de contraindre la taille de la projection 
corrigée, identifiée par une DGG. De là, chaque projection corrigée est obtenue par 
déconvolution de la projection mesurée à l'aide du noyau de convolution identifié à l'étape 
précédente (Figure 22). Les projections de la RDI corrigées pour l'EVP sont obtenues et il 
suffit finalement de reconstruire l'image corrigée. La reconstruction est faite selon 
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Figure 24. Organigramme des étapes effectuées lors de la correction de l'EVP à partir du 
noyau de convolution optimisé. Chaque projection de la RDI est corrigée puis l'image est 
reconstruite. L'appréciation de la correction est faite à partir de l'image de la RDI corrigée. 
L'image corrigée peut ensuite être comparée à l'image mesurée en déterminant 
l'intensité moyenne dans la RDI initiale; la correction de l'EVP peut alors être appréciée 
par le gain en intensité. La variation de la taille et de la distribution des objets dans 
l'image sont aussi un bon indice de la qualité de la correction obtenue. Cette procédure de 
correction de l'EVP a été utilisée initialement sur l'image de la mire pour confirmer le 
gain primaire. 
Comme il sera identifié dans le chapitre des résultats, la méthode de correction par 
déconvolution posera un problème lors de la comparaison entre l'image mesurée et 
l'image corrigée. Afin de limiter la distorsion induite par la correction, tout en conservant 
l'idée d'une correction axée sur les projections, une méthode intermédiaire a été testée 
(Figure 25). Cette technique est semblable à la méthode présentée dans la section IV.4. Il 
est à noter qu'à partir de cette méthode, la correction appliquée ne corrige pas l'image, 
mais compense seulement pour le nombre de comptes étalés hors de la RDI pour un objet 
de LMH donné. Le tableau de LMH en fonction d'un facteur de correction est construit à 
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partir du rapport entre la moyenne de comptes des cylindres de la mire et du plus grand 
cylindre, et ce, toujours au niveau de la projection de l'image. Une fois les projections 
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Figure 25. Organigramme des étapes effectuées lors de la correction de l'EVP selon les 
facteurs de correction. Chaque projection de la RDI est corrigée puis l'image est 
reconstruite. 
Enfin, la correction a été effectuée sur les images de tumeur et du cœur chez le rat, 
à partir de cette dernière technique. 
5. Mesures animales 
La méthode de correction de l'EVP a été appliquée sur des images de rat: au 
niveau du cœur et au niveau d'une tumeur implantée au niveau des épaules. Autant pour 
le cœur que pour la tumeur qui apparaissent comme des structures isolées des autres 
tissus sur les images, seulement une image représentant une tranche à travers ces tissus 
sera présentée dans la partie résultat, pour la correction de l'EVP. 
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Dans le cas de la tumeur de rat étudiée, les données proviennent d'une étude 
précédente (Bérard et al., 2006). La prise de mesure a été effectuée sur un rat femelle de 
type Fischer 344/CRBL (Charles River Breeding Laboratories) d'environ 150 g, sur une 
durée de 120 minutes. Il y a eu infusion de FDG en continu tout le long de la mesure, 
pour un total d'injection de 250 MBq, ce qui permet l'observation dynamique de la 
captation de FDG dans les tumeurs étudiées. Pour les fins de notre étude, les minutes 10 à 
30 ont été considérées. C'est lors de cette période que le FDG est majoritairement 
accumulé dans la tumeur et où le contraste de la tumeur est maximal. Les 10 premières 
minutes sont éliminées pour laisser le temps au FDG de circuler dans le sang et se rendre 
jusqu'aux cellules. Ainsi, les données sont intégrées en une seule image et la correction 
de l'EVP s'est effectuée seulement sur celle-ci. 
Pour le cas du cœur de rat, la prise de mesure a aussi été effectuée sur 30 minutes 
sur un rat mâle de type Wistar de 520 g. L'injection de FDG a été effectuée en bolus au 
début de la mesure, pour un total d'environ 62.9 MBq (1.7 mCi). Cela permet 
l'observation de la circulation du sang dans le ventricule gauche du cœur ainsi que de la 
captation de FDG par la partie musculaire du cœur, soit le myocarde. Dans ce cas, il y a 
eu une étude dynamique. Les données acquises ont été subdivisées en plusieurs 
intervalles de temps. Plus précisément, un intervalle de 30 s suivi de douze intervalles de 
5 s de façon à visualiser les changements rapides suivant l'injection, huit intervalles de 30 
s et finalement 5 intervalles de 5 min. L'identification des RDIs s'est effectuée à partir de 
la dernière image pour le ventricule gauche et pour le myocarde. La correction a ensuite 
été appliquée à l'ensemble de la série d'images. 
6. Modélisation pharmacocinétique appliquée au cœur 
Les mesures TEP du cœur de rat ont été reconstruites selon une séquence d'images 
dynamiques permettant l'étude du métabolisme du radiotraceur (FDG). La modélisation 
de sa distribution au cours du temps a été effectuée à partir d'un modèle à trois 
compartiments, tiré de l'article de Phelps et al., (1979), et présenté à la Figure 26. Le 
radiotraceur, injecté dans le sang par bolus, passe d'abord par le compartiment du sang, 
donc par le ventricule gauche du cœur. Ensuite, le FDG se dirige vers le milieu interstitiel 
pour être ensuite absorbée par les cellules cibles consommatrices de glucose, les cellules 
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myocardiques. Dans les cellules, le FDG est rapidement phosphorylé par l'hexokinase en 
fluorodésoxyglucose-6-phosphate, forme sous laquelle il ne peut plus quitter la cellule. Le 
dernier compartiment représente l'accumulation de ces molécules métabolisées. Les 
échanges entre les compartiments sont caractérisés par des constantes d'échanges K\ à k 4 .  
CTEP 
s 
K Cf cm 
fc'j k. 
Figure 26. Diagramme du modèle du FDG à trois compartiments. CA, CF et CM sont 
respectivement les compartiments du radiotraceur dans le sang, dans l'espace interstitiel 
et métabolisé. Le passage du radiotraceur entre ces compartiments est régi par des 
constantes d'échange K\-K4. CTEP est l'ensemble de la radioactivité que la TEP mesure 
dans une RDI. 
Le diagramme précédent est traduit en équations différentielles qui sont 
solutionnées pour générer la consommation du glucose MRG comme suit: 
dC f ( t )  
—  ~  J V I ~  l " - 2  ^ 3 / * - / ( • /  ^  n A ^ m ^  K X C ( t ) - ( k 2  + k l )C f ( t )  +  k 4 C m { t )  
= k,C,(t)-k,CJt) 
CTEP(0  = [A exp(-5,0 + A 2  exp(-S20]<S> C p ( t )  +  vC p ( t )  
où: (13) 
k 3 +k 4 -B  K  B 2 - k 3 - k 4  
1 1 D D 1 1 T> D I J2  \  ^2  \  
Bl = {k2 + k3+k4 - ^J(k2 + k3 + k4 f - 4k2k4 )/2 
B2 = (&2 +k3+k4 + yj(k2 +ki + k4 )2 - 4k2k4 )/2 
MRGQmoies/100g/min) = ^("ëëlucose/100ml plasma) ^(ml/min)-^"-') ( j4) 
LC -0.18(mg/moles) &2 (min ) + &3 (min ) 
Le volume sanguin est représenté par la fraction v de la courbe de FDG dans le plasma Cp. 
La glycémie Gl est mesurée pour chaque rat et LC, un facteur de sélection entre le FDG et 
le glucose naturel, a été choisi à 1 pour le cœur. 
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Cette dernière section est utilisée dans la deuxième partie des résultats, lors de 
l'analyse de la mesure du cœur de rat. La modélisation permet de mettre en évidence et de 
séparer la proportion du flux sanguin présent dans le ventricule gauche de celui présent 
dans le muscle du cœur. L'utilisation du modèle à compartiments sera décrite plus en 
détails dans la dernière section du chapitre des résultats. 
Chapitre V. RÉSULTATS 
Dans ce chapitre, d'abord sont présentés les résultats de la méthode de correction de 
l'EVP appliquée à la mire à huit cylindres, pour valider l'approche proposée. La 
correspondance entre l'image de départ et l'image finale pour les RDIs choisies confirme la 
validité de l'approche proposée. 
Plus concrètement, la méthode de correction pour l'EVP est appliquée dans le cas 
d'une tumeur chez le rat. Celle-ci a été choisie de forme elliptique afin de tester l'écart 
entre une correction simple et une correction adaptée. Enfin la méthode est testée sur un 
cœur de rat qui présente une forme particulièrement difficile à corriger pour l'EVP. La 
méthode est testée sur différentes RDIs correspondant à différents segments du myocarde 
ou au cœur entier. Une étude des paramètres physiologiques tirés du modèle 
pharmacocinétique est finalement effectuée afin de mettre en évidence les conséquences de 
la correction de l'EVP sur l'estimation de la consommation de glucose en fonction du 
temps. 
1. Détermination des noyaux de convolution 
1.1. Caractérisation de l'intensité moyenne selon le diamètre de 
l'objet 
Tout d'abord, l'EVP a été apprécié dans l'image de la mire à la 
Figure 13. Les RDIs propres à chaque cylindre ont été tracées, puis la valeur moyenne par 
pixel a été obtenue selon le diamètre du cylindre. Les RDIs utilisées pour l'évaluation de la 
moyenne d'intensité pour chaque cylindre sont plus petites que les régions observées dans 
la Figure 17. Ce choix de RDI permet de ne pas tenir compte des pixels en bordure des 
objets (cylindres), dont l'intensité est réduite par pixellisation. La RDI utilisée pour le plus 
petit cylindre est la valeur du pixel maximal et celle du second plus petit cylindre est 
composée de 5 pixels en forme de croix (+). Le cylindre considéré comme étant le moins 
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affecté par l'EVP est le grand cylindre. La courbe de la Figure 27 indique que plus la taille 
de l'objet est petite, plus l'intensité observée est atténuée. La moyenne de l'intensité des 
pixels contenus dans chaque cylindre de l'image mesurée renseigne sur la sous-estimation 
d'intensité et fait ressortir l'EVP. L'intensité moyenne des cylindres, normalisée sur celle 
du plus grand cylindre, donne les valeurs suivantes: 0.053, 0.174, 0.675, 0.866, 0.938, 
0.969, 0.983, 1.000. Lorsqu'on tient compte seulement de la restauration de l'intensité sous-
estimée par l'EVP dans l'image, les facteurs de correction sont calculés à partir de ces 
intensités de la mire. C'est l'un des défauts engendrés par l'EVP. Le second est présenté 
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Figure 27. Intensité moyenne dans les RDIs des huit cylindres de la mire. 
1.2. Caractérisation de la LMH en fonction de la RDI 
Pour évaluer la fiabilité de l'utilisation de la projection pour la caractérisation de 
la taille des objets observés, une vérification a été effectuée sur les cylindres. Une RDI 
circulaire à rayon variable a été utilisée pour chaque cylindre, avec comme minimum la 
taille réelle des cylindres. Ainsi, une évaluation de la moyenne de la LMH sur les 
projections des cylindres est obtenue en fonction du rayon de la RDI utilisée. 
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Figure 28. Moyenne de la LMH sur les projections dans un même cylindre en fonction de la 
taille supplémentaire (1 pixel = 0.92 mm) de la RDI circulaire tracée sur l'image de la mire 
pour chacun des huit cylindres de la mire. La légende indique le diamètre en mm des 
cylindres. 
La Figure 28 indique pour chaque cylindre un léger accroissement de la taille de la 
projection en fonction de la largeur supplémentaire accordée à la RDI. Cette 
augmentation est facilement concevable. Pour un cylindre, les différentes RDIs 
circulaires testées sont concentriques. L'augmentation du rayon est équivalente à l'ajout 
d'un anneau de pixel à la RDI. Or, pour une projection dans une direction donnée, le 
nombre de pixels supplémentaires en son centre est de deux alors qu'au pourtour le 
nombre de pixels est plus élevé (Figure 29). En considérant que la valeur des pixels 
ajoutés est semblable, l'intensité supplémentaire est redirigée vers l'extérieur de la 
projection, qui semble plus large pour une RDI englobant plus de pixels. 
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Nombre de pixels ajoutés 
Figure 29. Écart entre la RDI pour deux cercles concentriques de 7 et 8 pixels de rayon (à 
gauche). Différence du nombre de pixel entre les cercles concentriques pour une projection 
(à droite) où l'écart est remarquable aux extrémités de la projection. 
Cette explication est aussi valable dans le cas des deux plus petits cylindres (2.0 mm 
et 3.4 mm) où la variation de la LMH apparaît inconsistante pour les RDIs de grandes 
dimensions. Il faut noter que l'intensité moyenne de ces petits cylindres est influencée par 
les intensités des grands cylindres voisins qui provoquent une contamination non-
négligeable du fond autour de ces petits objets (Figure 13). De ce fait, pour une plus grande 
dimension de RDI, la distribution de l'intensité observée devient presque uniforme avec un 
pic à peine perceptible en son centre. Ainsi, pour une projection, la LMH observée tend 
vers des valeurs qui s'accroissent linéairement par rapport à la taille de la RDI utilisée 
(Figure 28). 
En conclusion, la RDI influence la LMH observée sur les projections si elle 
n'englobe pas totalement l'objet et si ce dernier se trouve à proximité d'autres objets. 
Néanmoins, par définition, la problématique de l'EVP implique aussi une difficulté liée à 
l'identification de la taille de l'objet, puisqu'une partie de l'intensité se retrouve à 
l'extérieur de l'objet isolé dans une image TEP. Pour bien récupérer l'ensemble des 
comptes perdus, la méthode par déconvolution utilise une RDI plus grande que la taille 
réelle des objets. Ainsi, en considérant le défaut soulevé ci-haut, la méthode de correction 
initiale utilise une largeur de rayon supplémentaire de 2 pixels, qui représente un 
compromis entre une estimation raisonnablement précise de la LMH de l'objet sur les 
projections, tout en limitant l'effet indésirable observé pour des petites structures. 
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1.3. Étalonnage du noyau de convolution 
Une fois la taille des projections de l'objet obtenue, il suffit ensuite de caractériser 
le noyau de convolution permettant de corriger pour l'EVP, La méthode utilisée est celle 
illustrée à la Figure 18 de la section IV.3.2. La Figure 30 montre que la forme des 
projections varie selon la taille du cylindre observé, l'une ayant une crête arrondie (cylindre 
de 9.7 mm) et l'autre un sommet plutôt plat (cylindre de 20.3 mm). 






Figure 30. Projections mesurées des cylindres de 9.7 mm et 20.3 mm. 
Théoriquement, le noyau de convolution représente la dégradation due au système 
de mesure et est complètement indépendant de l'objet observé, tel que mentionné dans la 
section IV. 1. Ainsi, pour éviter tout écart dans l'optimisation des noyaux de convolution, 
les paramètres de la DGG ont été limités. L'optimisation des noyaux de convolution est 
appliquée sur chacune des projections observées. Le noyau de convolution final est la 
distribution moyenne obtenue de chaque optimisation. 
Bien qu'un travail minutieux ait été effectué sur l'ensemble des étapes, par une 
maximisation de l'optimisation tant au niveau du noyau de convolution que la projection 
corrigée pour l'EVP, le résultat comporte une limitation. Illustrée par la Figure 31, 
l'image du cylindre de 15.7 mm mesuré (à gauche) et les projections corrigés pour l'EVP 
et reconstruites (à droite) n'ont plus une distribution comparable. Il est possible 
d'observer un creux au centre du cylindre corrigé. La variation de l'intensité est 
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clairement identifiée par la Figure 32, représentant l'intensité observée sur un profil, ligne 
horizontale passant par le centre du cylindre. Mentionnons cependant que les cylindres de 
grandes tailles tel celui de 15.7 mm sont moins affectés par l'EVP. 
Figure 31. Image reconstruite du cylindre de 15.7 mm provenant de la mire telle que 










Figure 32. Courbe de profil mesurée et corrigée pour l'EVP à partir des noyaux de 
convolution, montrant le défaut de la reconstruction sur le cylindre de 15.8 mm. La LMH 
de ce profil est 14.7 mm pour l'objet mesuré et de 13.7 mm pour l'objet corrigé. 
Cet effet de rehaussement des bords de l'objet est typique d'une "sur-restauration" 
par la déconvolution et peut être identifié à plusieurs sources, en particulier, il peut 
résulter d'un noyau de convolution qui contient trop de hautes fréquences. D'autres causes 
possibles sont liées à une étape de transformation du signal tant au niveau de la 
projection, de l'utilisation d'une RDI, de la convolution ou même de la reconstruction de 
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l'image. Dans le chapitre VI Discussion, une section portera sur une explication de cette 
problématique. 
De ces résultats, il est tout de même possible d'y voir une amélioration sur la 
distribution des cylindres. La taille des cylindres sur les images est réduite telle 
qu'observée par une diminution de la LMH de la courbe corrigée sur la Figure 32. Cette 
légère diminution de la taille du cylindre résulte de la restauration de la résolution spatiale 
que procure la correction de l'EVP par déconvolution. En effet, le gain d'intensité au centre 
de l'objet est obtenu au dépend des débordements ("spïll-over") de part et d'autre de l'objet 
qui sont rétablis, c'est-à-dire des comptes enregistrés à l'extérieur de l'objet qui sont 
replacés à l'intérieur de l'objet par la correction d'EVP. Néanmoins, la réduction de la LMH 
du cylindre de 15.8 mm (la LMH passant de 14.7 mm à 13.7 mm sur l'image) est de l'ordre 
d'environ 1 pixel et est négligeable par rapport à l'artéfact produit. Ici, le résultat recherché 
n'est pas vraiment une restauration de la résolution pour un objet de cette taille, mais plutôt 
de réintégrer les comptes étalés autour de l'objet. La restauration appliquée est trop forte et 
a tendance à concentrer les comptes en bordure de l'objet, créant l'artéfact en anneau au 
moment de la reconstruction. Une restauration moins accentuée aurait étalé ces comptes 
plus uniformément dans l'objet. 
L'optimisation pour cette technique n'a pas été atteinte puisque la correction 
déforme la distribution des cylindres. Différentes résolutions et perspectives de recherche 
sur cette technique sont élaborées dans la discussion. Pour la suite, il a été choisi 
d'éliminer la correction de l'étalement des objets par un noyau de convolution afin de 
limiter la distorsion engendrée lors de la reconstruction. La seconde méthode employée 
conserve l'idée d'une correction sur les projections, axée cette fois sur une correction 
globale de l'EVP. Il est bien évident que ce choix vient influencer le reste des résultats, et 
que la restauration est effectuée de façon régionale plutôt que par pixels. Les résultats au 
niveau de l'image sont tout de même présentés ici, mais ne peuvent en aucun cas être 
considérés corrigés pour l'épanchement causé par l'EVP. 
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1.4. Adaptation de la méthode et calibration des facteurs de 
correction 
La correction utilisée se concentre sur la récupération de l'intensité pour les objets 
chauds d'une image. Ainsi, à partir de la mesure de la mire, une RDI circulaire 
équivalente cette fois à la taille des cylindres a été utilisée. Le choix de la RDI est justifié 
par le fait que le signal voulant être amplifié est seulement celui de l'objet, soit l'intensité 
comprise dans le diamètre de l'objet, et non l'intensité se trouvant à l'extérieur. Chaque 
cylindre isolé a ensuite été reprojeté. De là, chaque projection a été comparée avec la 
projection correspondante de la mire simulée. La Figure 33 représente deux projections : 
l'une mesurée, plus faible en intensité et affectée par l'EVP; l'autre simulée et dont 
l'intensité est considérée comme étant exempte de l'EVP. Celles-ci sont tirées du même 
angle de projection et proviennent du cylindre de 3.4 mm de diamètre. Ainsi, c'est à partir 
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Figure 33. Projections du cylindre de 3.4 mm de diamètre extraites de l'image mesurée et 
simulée. 
La Figure 34 montre la linéarité entre le diamètre des cylindres et leur LMH 
moyenne sur les projections mesurées. Ensuite, des facteurs de correction sont obtenus en 
calculant la moyenne du rapport des intensités entre les projections simulées et les 
projections mesurées. En effectuant ce calcul pour chaque cylindre, les facteurs de 
récupération sont obtenus en fonction de la LMH sur les projections (Figure 35). Ainsi, en 
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se basant sur la LMH dans les projections d'une structure, on peut produire un ensemble 
de facteurs de correction appropriés par interpolation, pour ensuite les appliquer 
individuellement sur les projections à corriger. 
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Figure 35. Facteurs de correction obtenus en fonction de la LMH des cylindres sur les 
projections. 
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2, Correction de l'image de la mire à huit cylindres 
L'a procédure de correction appliquée est celle provenant de la Figure 25 de la 
section IV.4. C'est la correction simplifiée qui est appliquée sur les projections. Selon la 
taille de l'objet pour une projection, un facteur de correction est interpolé linéairement de 
la Figure 35, puis appliqué sur la projection. Un exemple de cette application est montré 
dans la Figure 36. La courbe mesurée en bleue est corrigée pour l'EVP afin d'obtenir la 
courbe corrigée en rouge. La courbe simulée en noir, très semblable en intensité à la 
courbe corrigée en rouge, confirme la correction en intensité de l'objet sur la projection. 
Par contre, ce résultat est relativement trivial, puisque les facteurs de corrections 
découlent directement de la mire simulée. 
Figure 36. Correction pour l'EVP d'une projection du cylindre de 3.4 mm. 
Cette méthode est appliquée à l'ensemble des cylindres de la mire. Ainsi, les 
projections corrigées d'un cylindre sont ensuite reconstruites par l'algorithme MLEM 
avec 20 itérations et l'ensemble des cylindres corrigés sont illustrés à la Figure 37. Les 
plus petits cylindres, qui ne sont pas visibles dans l'image de la mire mesurée (Figure 37, 
à gauche) sont maintenant identifiables sur l'image corrigée (Figure 37, à droite). Dans ce 
cas, l'étape de reconstruction a été effectuée sur chaque cylindre de façon indépendante. 
C'est ce même modèle qui est utilisé pour la correction des images de la tumeur et du 
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Figure 37. Image de la mire mesurée (à gauche) et corrigée pour l'EVP (à droite). Tous 
les cylindres apparaissent avec des intensités comparables dans l'image corrigée. 
Les moyennes d'intensité présentées à la Figure 38 sont obtenues des images 
présentées à la Figure 37 en utilisant les mêmes RDIs pour chaque cylindre correspondant 
avant et après correction. La courbe corrigée (en rouge) de la Figure 38 permet de 
quantifier le gain en intensité par la correction appliquée et tous les cylindres retrouvent 
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Figure 38. Intensité moyenne de tous les cylindres lors de la mesure (courbe en bleu) et 
après correction de l'EVP (courbe en rouge) en fonction du diamètre des cylindres. 
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3. Correction d'une image de tumeur chez le rat 
La Figure 39 est l'image d'un rat selon une coupe transverse avec deux tumeurs 
implantées. Ces tumeurs ont une taille moyenne de l'ordre de 7 mm, soit environ la taille 
du 3e cylindre de la mire étudiée précédemment. La tumeur choisie pour la correction de 
l'EVP est la tumeur de droite sur la Figure 39. Cette tumeur a la particularité d'avoir une 
forme élancée, plutôt ovale et peut rendre complexe l'évaluation de sa taille. Elle forme 
un bon test pour évaluer la correction de l'EVP selon divers angles de projections. 
Figure 39. Image d'une tranche transverse d'un rat implanté de deux tumeurs. La tumeur 
de droite est considérée pour la correction de l'EVP. 
La tumeur est isolée par une RDI, puis reprojetée. Les projections de la tumeur ont 
été analysées pour déterminer leur LMH et le résultat est rapporté à la Figure 40. Chacune 
des LMH est rapportée selon le facteur de correction correspondant, interpolé à partir des 
facteurs obtenus lors de la calibration (Figure 35). Il est possible de remarquer une grande 
variation dans la LMH correspondant à une tumeur élancée, passant d'une LMH 
d'environ 3.2 à 9.5 éléments de projection, soit l'équivalent à environ 3.5 à 12 mm au 
niveau de l'image, en correspondance avec la Figure 34. 
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Figure 40. Facteurs de correction correspondants aux LMH mesurées selon les projections 
de la tumeur étudiée. 
Les facteurs de correction sont ensuite appliqués sur les projections de la tumeur 
et l'image est reconstruite avec 20 itérations. À la Figure 41 est illustrée l'image de la 
tumeur obtenue de la mesure, isolée du reste de l'image, ainsi que l'image de cette 
tumeur, corrigée pour l'EVP. Remarquons que l'échelle de couleur est différente pour les 
deux images. La Figure 42 montre un exemple de profil de l'image mesurée et corrigée 
de la tumeur de rat. 
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Figure 42. Un profil de l'image de la tumeur mesurée (en bleu) et corrigée pour l'EVP (en 
rouge). 
Ainsi, pour la région chaude de la tumeur, les intensités moyennes de la tumeur 
mesurée et corrigée ont été évaluées et sont inscrites dans le Tableau 2. Le gain moyen en 
intensité est d'environ 1.9, légèrement supérieur à la correction du 3e cylindre de la mire, 
qui lui est plutôt de 1.4. Ce résultat est confirmé par la petite LMH selon certaines 
projections et l'utilisation de facteur de correction dans ces cas de près de 5. 
Tableau 2. Gain moyen de la correction de l'EVP pour la tumeur de rat. 
Intensité moyenne pour la 
tumeur mesurée 
(Comptes/pixel) 
Intensité moyenne pour la 
tumeur corrigée 
(Comptes/pixel) 
Gain moyen de la 
correction de la tumeur 
28.44 53.27 1.87 
4. Correction d'une image de cœur chez le rat 
Dans le cas du cœur de rat, la série d'images utilisées permet l'observation de la 
variation de la distribution dans le temps du FDG injecté dans le sang passant par le cœur 
(ventricule gauche) et son absorption par le muscle cardiaque. C'est cette variation dans 
le temps qui permet l'évaluation de paramètres physiologiques décrivant au final le taux 
de consommation de glucose pour le cœur. Comme l'EVP affecte ces deux composantes 
principales de l'image de cœur du rat (le ventricule gauche et le myocarde), il est 
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essentiel d'en effectuer une correction. 
Pour les mesures dans le cœur du rat, nous avons investigué deux types de 
corrections: la première a porté sur la correction de l'EVP dans l'image du cœur de façon 
globale, alors que la seconde a considéré le cœur comme étant composé de deux 
structures différentes, la chambre du ventricule gauche et le myocarde. En effet, lors de 
l'injection en bolus du radiotraceur, celui-ci se trouve dans le compartiment sanguin au 
début de la mesure et a donc été considéré dans la chambre du ventricule avec sa petite 
taille comme sujet à l'EVP. À mesure que le temps passe durant la mesure, le radiotraceur 
se redistribue et s'accumule dans le myocarde qui est considéré comme le deuxième objet. 
La Figure 43 illustre la distribution du FDG au cours de la dernière mesure de cinq 
minutes du rat, où la forme circulaire visible représente le myocarde en rouge et le 
ventricule gauche, le centre du cercle, en bleue. C'est à partir de cette image que 
l'identification des RDIs est effectuée. 
Figure 43. Dernière image de la séquence d'acquisition TEP d'une tranche du rat passant à 
travers le ventricule gauche du cœur. Le cercle en rouge indique la coupe à travers le cœur. 
Les pixels en rouge forment le myocarde. 
Pour la première approche, une RDI a été dessinée pour englober entièrement le 
cœur et cette RDI a été reprojetée, corrigée selon la méthode sur les projections, puis 
reconstruite. Pour la seconde approche, nous avons procédé à deux opérations similaires, 
mais cette fois-ci en dessinant une RDI sur le myocarde seulement, en forme d'anneau 
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(excluant le ventricule), et une deuxième sur la chambre du ventricule seulement. La 
Figure 35 a été utilisée dans les trois cas pour interpoler les facteurs de récupération, puis 
ces derniers ont été appliqués à chacune des images de la séquence dynamique, et des 
courbes temps-activité ont été obtenues (Figure 44 et Figure 45). Avant tout, le Tableau 3 
présente les résultats de la correction pour la dernière image du cœur. La moyenne, la 
déviation standard ainsi qu'un coefficient de variation, soit le rapport entre l'écart-type et 
la moyenne (a/m), sont présentés pour le tissu myocardique (Tissu) et pour le pool 
sanguin ventriculaire (Sang), et ce pour la même RDI pour les trois images étudiées. Dans 
le Tableau 3, la colonne mesurée et corrigée globale concerne une image commune pour 
le tissu et le sang et la colonne corrigée isolée concerne une image individuelle pour ces 
objets. 
Tableau 3. Moyennes, déviations standards et coefficients de variation des pixels dans les 
RDIs du tissu et du sang dans le cœur dans la dernière image de la séquence dynamique. 
Mesurée Corrigée globale Corrigée isolée 
Tissu Sang Tissu Sang Tissu Sang 
Moyenne 
(comptes/pixel) 
0.89 0.60 0.97 0.64 0.99 2.101 
Ecart-type 
(comptes/pixel) 
0.11 0.06 0.14 0.05 0.25 0.32 
Coefficient de 
variation 
0.12 0.10 0.14 0.07 0.25 0.15 
Une fois la correction appliquée, il est possible de voir l'effet de la correction sur 
l'ensemble des mesures. La Figure 44 présente les courbes de la moyenne d'activité par 
seconde dans le myocarde et ce pour la mesure et les deux corrections. Il est possible de 
remarquer que les deux courbes corrigées sont supérieures à la courbe mesurée, et que les 
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Figure 44. Courbes temps-activité dans le myocarde selon les deux types de correction. 
La Figure 45 présente les courbes de l'activité moyenne par seconde dans la cavité 
du ventricule gauche, pour la mesure et les deux corrections. Il est possible de remarquer 
que l'intensité des deux courbes corrigées est supérieure à la courbe mesurée. Par contre, 
la correction en intensité n'est pas équivalente pour les deux méthodes. La correction de 
l'EVP pour le ventricule isolé apparaît surestimée. Cette surestimation est évidente pour 
les mesures au-delà de 10 minutes, alors qu'elle dépasse largement celle du myocarde 
seul. À ce moment, le radiotraceur étant en majorité fixé dans les cellules, l'activité 
enregistrée dans le sang devrait être relativement faible par rapport à la quantité dans le 
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Figure 45. Courbes temps-activité dans le ventricule gauche selon les deux types de 
correction. 
Le résultat de la modélisation pharmacocinétique avec la correction de l'EVP 
selon les deux approches décrites ci-haut ainsi que celle mesurée est donnée sous forme 
de rapport des constantes de temps au Tableau 4. 
Tableau 4. Rapport des valeurs du métabolisme du glucose selon les corrections de l'EVP. 
Mesurée Corrigée globale Corrigée isolée 
MRG = Ki.k3/(k2+k3) 
( f.^moles /100g / min ) 0.638 
0.600 0.303 
MRG i / MRG Mesurée 1.00 0.94 0.47 
Les paramètres Gl (mg glucose /100 ml de plasma) et LC ont été fixés à 1 pour ces calculs. 
Mesurée 
Corrigée totale . 
Corrigée isolée 
—•—-
L. . . 
— ^  
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Chapitre VI. DISCUSSION 
L'EVP est inhérent à tout système d'imagerie et est fortement lié à la résolution 
spatiale. Plus la résolution spatiale est faible, plus l'EVP se manifeste. C'est le cas de la 
TEP où la surface des détecteurs est assez grande pour maximiser la captation de 
rayonnement qui est déjà limitée par la faible dose de radiotraceur injecté. L'EVP 
provoque une sous-estimation de l'intensité dans une structure par étalement des comptes 
dans l'image. La Figure 27 indique bien la dépendance entre la taille de l'objet sur les 
images et l'intensité moyenne de la région, particulièrement pour les cylindres de petites 
tailles. 
La résolution spatiale du système étant évaluée à 2.1 mm au centre du tomographe 
dans le cadre de ce mémoire, il est attendu que les objets de 6 mm ou moins sont 
fortement influencés par l'EVP, soit un diamètre d'environ 3 fois la résolution spatiale. 
En suivant le raisonnement selon lequel l'intensité manquante est étalée autour de l'objet 
(Soret et al., 2007), l'étude de la variabilité de la LMH au niveau des projections offre la 
possibilité d'aller rechercher cette information (Figure 28). Cette étude se voulait une 
quantification de la variabilité de la LMH pour tous les objets, peu importe leur taille. 
Une forte dépendance entre la RDI choisie et la LMH sur les projections a été observée 
pour les petits objets (2.0 mm et 3.4 mm). Ainsi, en limitant la RDI étudiée, le biais sur 
l'évaluation de la taille de l'objet est réduit ainsi que la variabilité de la correction de 
l'EVP, qui découle directement de cette évaluation. 
La correction implantée se voulait une méthode de déconvolution du signal 
permettant une correction à la fois de l'intensité et de l'épanchement causé par l'EVP. En 
pratique, les résultats obtenus avec la déconvolution par un noyau de convolution ont 
généré des projections corrigées pour l'EVP comme attendu. Par contre, lors de la 
reconstruction des images, la modélisation de la distribution des comptes sur les 
projections, soit le déplacement des comptes de l'épanchement vers l'intérieur de l'objet, a 
généré de légères déformations d'intensité. Ainsi, pour des objets de plus grand diamètre, 
l'image obtenue est marquée d'un léger creux au milieu de l'objet dans l'image, qui est 
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aussi perceptible sur les profils. Cette anomalie touche les cylindres de 6.7 mm et plus. 
Notons que pour le scanner utilisé dans ce mémoire, ces cylindres sont moins affectés par 
l'EVP. La correction appliquée devrait influencer faiblement la distribution finale de ces 
cylindres, ce qui n'est pas le cas. Tel que mentionné, cet effet est très probablement dû à 
une restauration trop prononcée par une sous-estimation de la LMH, qui résulte du choix 
de RDI trop petite pour bien estimer la LMH. Cela est très évident à la Figure 28. Passons 
en revue plusieurs phénomènes pouvant aussi causer cette déformation. 
La méthode de déconvolution peut être mise en cause. L'optimisation des 
projections corrigées par un noyau de convolution amène un rehaussement du signal au 
niveau des hautes fréquences, permettant une réduction de l'étalement. Ces projections 
corrigées sont caractérisées par une distribution au centre plat et des ailes très courtes. 
Une hausse au niveau des hautes fréquences peut ainsi conduire à un rehaussement des 
bords d'un objet suite à la reconstruction. 
Le nombre d'itérations lors de la reconstruction de l'image peut affecter la 
distribution finale des cylindres. Cependant, même avec un nombre d'itérations minimal 
de 10, le défaut illustré est déjà présent, ce qui renforce l'idée que la reconstruction avec 
un plus haut nombre d'itérations ne fait qu'amplifier une déformation déjà enregistrée. 
La DGG utilisée, permettant d'obtenir la projection corrigée pour l'EVP, peut 
aussi contribuer à cet artéfact. La DGG reste une forme idéalisée de la distribution 
représentant une projection d'un cylindre corrigée pour l'EVP. La forme de la DGG des 
cylindres corrigés reste comparable à la distribution sur les projections de la mire 
simulée. Par contre, lors de la correction des projections, le fait d'interchanger la 
projection réelle par une DGG affecte non seulement l'étalement mais la distribution 
totale. Le choix arbitraire de l'utilisation de cette distribution trouve sa fonction dans la 
modélisation de la distribution du noyau de convolution, dans la détermination de la taille 
d'une projection (LMH) mais pas particulièrement dans la modélisation de la projection 
corrigée. Bien qu'elle accepte un grand éventail de forme, elle est contraignante, pour la 
projection corrigée. Une amélioration à ce sujet est discutée à la fin de ce chapitre, où une 
méthode de correction plus adaptée est proposée. 
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Enfin, ce qui rend ce résultat encore plus éloquent est que ce défaut est aussi 
présent dans le cas de la mire de cylindres simulés reprojetés et reconstruits. Les 
projections simulées étant très similaires aux projections corrigées pour l'EVP, le signal, 
initialement sans EVP, est suffisamment modifié par les transformations de reprojection 
et de reconstruction pour créer cet artéfact. C'est un défaut principal et évident de la 
méthode. Ainsi, la correction, bien qu'acceptable au niveau des projections, reste 
dépendante des transformations utilisées. Donc, afin de limiter des distorsions dans 
l'image, une correction de l'EVP devrait éviter l'utilisation de transformations 
supplémentaires du signal tel que la reprojection et la reconstruction. 
Nous avons tout de même observé un gain pour la correction de l'épanchement, au 
niveau des projections. Par contre, il est à noter que la reconstruction produit un effet de 
lissage qui annule le gain en largeur de la structure après la correction de l'EVP. La 
reconstruction d'image après reprojection et correction pour l'EVP devrait être faite avec 
plusieurs itérations afin de récupérer la résolution spatiale contenue dans l'image 
originale qui, elle, provient du sinogramme mesuré avec la distribution réelle de la 
radioactivité dans les tissus (ou les cylindres), contrairement aux reprojections où des 
pixels assez grossiers ont été sommés pour produire des projections. La reconstruction 
joue donc un rôle opposé à la correction de l'EVP en lissant les structures sur l'image. Il 
reste que le but ultime d'une correction de l'EVP devrait être applicable au moment de la 
mesure avant toute reconstruction. L'utilisation de la transformation de reprojection 
permet néanmoins de mettre en évidence les difficultés de la correction de l'EVP sur les 
projections d'une image TEP. 
Ainsi, une méthode intermédiaire a été préférée pour corriger l'EVP sur les 
projections d'une image TEP. Celle-ci permet la récupération de l'intensité seulement, par 
l'application d'un facteur de correction donné, afin de limiter l'impact sur la distribution 
de l'objet (éviter le défaut en anneau). À ce moment, c'est donc dire que la méthode de 
correction utilisée ignore complètement l'épanchement de l'objet dans les structures 
adjacentes et ne peut être utilisée pour restaurer les effets d'étalement dus à l'EVP dans 
l'image. Néanmoins, l'épanchement de la radioactivité à l'extérieur du signal ne s'étend 
que sur un nombre de pixels restreints (voir le début du chapitre IV). De plus, lors de 
l'analyse quantitative, la RDI est habituellement tracée à l'intérieur des limites de la 
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structure à analyser. Par contre, si les images ne sont pas corrigées pour le rayonnement 
diffusé, les intensités des structures peuvent être mutuellement affectées. 
Dans cette optique, le gain en intensité après correction de l'EVP est significatif et 
nous avons démontré que la correction restitue les intensités dans les petites structures et 
les rend similaires aux structures larges. C'est le résultat principal provenant de l'étude de 
la mire avec les huit cylindres (Figure 37). Cependant, ce résultat est vrai seulement dans 
le cas où les objets, les cylindres, sont isolés tant au niveau de la reprojection que de la 
reconstruction. De plus, il a été considéré initialement que l'observation de la mire à huit 
cylindres était faite dans une stratégie d'observation d'objet chaud dans un milieu froid. 
Ces détails doivent être gardés en considération lorsque la technique de correction est 
appliquée sur les images de rat. 
Dans le cas de la tumeur chez le rat, l'image utilisée est celle d'une tranche d'un 
rat ayant deux tumeurs au niveau du dos. Les deux tumeurs sont clairement observables 
par leurs intensités prononcées par rapport à tout le reste du rat. Cette situation est donc 
considérée comparable à l'observation du cas des huit cylindres de la mire : des objets 
chauds dans un milieu froid. L'application de la méthode de correction de l'EVP pour 
l'une des tumeurs est considérée acceptable. Il apparaît clairement que la tumeur subit 
différentes sous-estimations de son intensité selon son angle de mesure par la TEP, et de 
ce fait, une correction avec un facteur global sur l'image est inappropriée. La méthode de 
correction détermine la dimension de la tumeur observée sur les projections et corrige 
celle-ci en intensité. La reconstruction est faite pour la tumeur uniquement, et il est 
possible de comparer l'image corrigée à l'image mesurée. Un profil de ces images permet 
d'apprécier le gain en intensité, soit en moyenne pour l'ensemble de la tumeur, un facteur 
de 1.9. Bien qu'il y ait gain en intensité, il est difficile de justifier cette valeur, sinon en 
comparant le gain à un des cylindres mesurés de la mire. L'objet le plus comparable est le 
cylindre de 6.7 mm, ayant un gain moyen pour la RDI de 1.4. Ainsi, le gain est supérieur 
pour la tumeur qui a une taille comparable à ce cylindre. 
La difficulté dans l'analyse des résultats devient complexe lors de la correction du 
cœur de rat. Avant tout, du point de vue quantitatif, la sous-estimation de l'intensité dans 
un tissu génère des paramètres physiologiques sous-estimés. Le myocarde a une forme en 
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anneau et ses parois sont minces; le ventricule est petit, et a une forme comparable aux 
petits cylindres. Il est donc nécessaire de corriger pour l'EVP dans ce contexte. En 
particulier, la proximité de deux objets, tels que le myocarde et le ventricule implique 
nécessairement de l'épanchement entre chacune des structures. De plus la distribution du 
radiotraceur varie dans le temps pour ces structures, soit une plus grande concentration 
dans le ventricule gauche au début de la mesure et une accumulation progressive de la 
radioactivité dans le myocarde. 
Les résultats obtenus ne sont pas probants. D'abord, le myocarde isolé qui a la 
forme d'un anneau, devrait être affecté par l'EVP puisque l'épaisseur de la paroi est d'une 
dimension aussi petite que le ventricule. Le résultat est que la correction appliquée pour 
le myocarde est relativement la même pour les deux RDI testées, considérant 
globalement le cœur (avec la chambre du ventricule) ou uniquement le myocarde isolé. 
De plus, cette correction est très faible, par rapport à la taille réelle de l'objet. Or, la 
problématique vient de la méthode d'identification initiale, qui quantifie la LMH d'un 
seul objet, global, sur la projection. Donc, la méthode ne considère aucunement la forme 
particulière de l'objet observé. 
De l'autre côté, la correction de l'EVP pour la RDI de la chambre du ventricule 
seule, qui est de petite taille, est reliée à de grands facteurs de correction. Elle donne une 
courbe exagérément grande si elle est comparée à la correction de cette même région 
lorsque la RDI considérée est le cœur entier. Enfin, la correction effectuée sur les 
projections ne tient pas compte de la contribution de plusieurs objets distincts ou 
superposés. Ainsi, l'épanchement n'a pas été considéré dans toute la correction, autant 
pour le cœur complet que pour le cœur décomposé, ce qui explique l'écart énorme entre 
les courbes de la Figure 45. Donc, en limitant la méthode de correction et en négligeant 
de considérer l'étalement, cela diminue grandement l'efficacité et l'exactitude des 
résultats. Puisque l'EVP affecte les objets de petites tailles, il est nécessaire de 
décomposer les projections en des objets distincts afin de les corriger. En particulier une 
proposition est faite dans l'article d'Arhjoul et al. (2006), utilisant les ondelettes 
continues pour évaluer la taille d'objets sur une projection. Telle que présentée dans ce 
mémoire, la méthode ne permet pas de corriger efficacement les régions du cœur. La 
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correction du ventricule dans l'image isolée aurait dû être libre de tout EVP en 
provenance du myocarde et vice versa (effet du «spill-in» et du «spill-out»). 
Bien que le résultat global ne soit pas celui attendu au niveau de la correction du 
cœur de rat, et que le fait de ne pas avoir de méthode comparative limite la qualité des 
conclusions possibles, la méthode de correction reste un moyen simple de corriger une 
structure homogène affectée de l'EVP. En somme, il semble évident que le nombre de 
transformations affectant l'image TEP devrait être minimal afin de conserver l'intégrité 
des informations enregistrées. Néanmoins, la technique présentée ici se veut une 
technique expérimentale mettant de l'avant l'utilisation unique de l'image TEP pour la 
correction de l'EVP et ce au niveau de l'intensité de la captation du signal. 
Plusieurs avenues sont possibles pour parvenir à une correction plus complète de 
l'EVP en TEP. Quelques suggestions sont présentées afin de passer outre les difficultés 
soulevées lors de l'utilisation de la technique de correction de l'EVP par noyau de 
convolution. 
D'abord, le noyau de convolution représente l'ensemble de la déformation 
apportée au signal, résultant de différents effets, tel que la portée du positron, la non-
colinéarité des photons d'annihilation ainsi que la géométrie du système de mesure. 
L'utilisation de la DGG pour la modélisation du noyau de convolution reste une 
approximation de la déformation affectant l'image. Un article de Levin et Hoffman 
(1999), portant sur la réunion de ces différentes déformations, propose l'identification de 
noyau de convolution indépendant pour chacun des effets. Ainsi leur contribution, jointe 
par la convolution de leur noyau est proposée comme une autre avenue dans la 
modélisation d'un noyau de convolution, qui lui permettrait d'être adaptable puisque la 
portée du positron est variable selon le radiotraceur utilisé. 
Ensuite, l'idée d'une correction de la projection doit être conservée. Il a été mis en 
évidence que la distribution finale dans l'image est affectée par la reconstruction de 
l'image. L'effet de la reconstruction MLEM admet un lissage dans l'image. Cette 
contrainte ne peut pas être exclue du processus de formation de l'EVP, mais peut 
certainement être limitée par une correction au préalable lors de l'acquisition de mesure. 
Néanmoins, une difficulté soulevée dans ce mémoire est l'identification d'une 
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distribution corrigée pour l'EVP. Une solution envisageable est énoncée dans l'article de 
Barbee et al. (2009) qui propose une approche de la correction de l'EVP dans l'image par 
la modélisation de noyau de convolution ajustable selon la position dans l'image. En plus, 
il utilise un algorithme basé sur la méthode de maximisation de l'espérance (EM : 
Expectation Maximisation) pour l'optimisation de la distribution dans l'image. 
L'avantage de cette méthode par rapport à celle proposée dans ce mémoire est qu'elle ne 
nécessite pas d'à priori sur la forme de distribution réelle de l'objet. En d'autres termes, 
l'utilisation de la méthode EM au niveau des projections permettrait de laisser tomber la 
DGG, qui impose une forme particulière à la projection corrigée. L'isolation des 
structures dans les images pourrait être abolie, et la correction appliquée directement sur 
le sinogramme. Le facteur limitatif de l'algorithme EM et le noyau de convolution au 
niveau du sinogramme deviennent les seuls facteurs déterminants pour la correction de 
l'EVP. 
Enfin, d'autres améliorations peuvent être apportées. Par exemple, prendre en 
considération que la distribution du noyau de convolution est variable selon la position 
dans le tomographe (Lecomte et al. 1984). Il devient difficile de tenir compte de cette 
variation au niveau des projections, hormis si la correction est effectuée au cours de la 
reconstruction. Une amélioration supplémentaire serait d'intégrer la correction de l'EVP 
directement dans la routine de reconstruction d'image. 
La recherche d'une méthode optimale pour la correction de l'EVP reste un objectif 
accessible à court terme mais demeure totalement dépendante des informations disponibles 
sur le système de mesure. 
Chapitre VIL CONCLUSIONS 
Même si l'EVP est bien défini depuis les débuts de l'imagerie TEP, il est 
cependant indissociable de certains effets tels les rayonnements diffusé et atténué et les 
algorithmes de reconstruction. Les différentes approches proposées jusqu'à maintenant 
pour résoudre cette problématique se basent sur la correction au niveau des images. Ceci 
est parce qu'il est souvent difficile d'accéder aux projections dans les scanners 
commerciaux, mais aussi parce que cela réduit la quantité de données à traiter. 
Cependant, la correction de l'EVP sur les images n'est pas tout à fait appropriée puisque 
l'EVP résulte à la base du processus de détection et que la procédure de reconstruction 
elle-même affecte la résolution spatiale. 
Dans ce mémoire, nous avons abordé la correction de l'EVP au niveau des 
projections. Nous avons considéré l'image d'une seule tranche du sujet et avec des objets 
indépendants comme des tumeurs isolées et le cœur d'un tat. La méthode de correction 
utilisée permet une correction simple de l'EVP dans des conditions similaires à la phase 
de détection. Nous avons démontré que la procédure de la restauration de l'EVP est 
possible sur les projections (Guillette et al, 2011). 
La méthode peut aussi être appliquée à une projection où apparaissent plusieurs 
structures superposées. Du moment que l'on puisse isoler les fonctions de structures 
simples ou superposées avec l'aide des ondelettes ou avec d'autres procédures, plusieurs 
objets dans l'image pourraient être corrigés sur les projections simultanément. 
Néanmoins, il reste du travail à accomplir d'abord au niveau de la correction de l'EVP 
avec la déconvolution où nous avons rencontré le problème de la reconstruction des 
projections corrigées pour l'EVP. La correction par déconvolution fonctionne 
correctement sur les projections, mais les images obtenues montrent un défaut dans la 
distribution de l'intensité des structures étendues. 
Plusieurs moyens ont été proposés pour parfaire la technique présentée, tel que 
l'utilisation simple d'un algorithme EM pour l'optimisation des projections corrigées, 
n'utilisant aucune distribution prédéfinie. De plus, la modélisation du noyau de 
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convolution en séparant les composantes (portée du positron, colinéarité, géométrie du 
tomographe) affectant le signal lors de la prise de mesure est une autre solution pour 
optimiser le noyau de convolution. 
Une autre tâche qui demeure à portée est la correction du volume partiel sur les 
projections 2D. L'approche sera la même en utilisant un noyau de convolution 2D plutôt 
qu'une fonction 1D. Ainsi une structure pourrait être corrigée pour l'EVP selon sa 
projection entière et non pas selon des tranches séparées. Nous n'avons pas pu implanter 
cette approche car les mesures utilisées dans le cadre de ce mémoire n'avaient que deux 
plans à travers les objets mesurés avec le prototype du scanner à photodiode de 
l'Université de Sherbrooke. 
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